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Este trabalho teve como objectivo principal o desenvolvimento de cimentos de 
fosfatos de cálcio apatíticos injectáveis e com propriedades mecânicas 
adequadas para aplicações ortopédicas. Um objectivo secundário consistiu na 
incorporação de iões dopantes na rede cristalina do fosfato tricálcio (β-TCP) 
em substituição parcial do cálcio e no estudo dos seus efeitos nas 
transformações alotrópicas das fases TCP durante os ciclos térmicos 
com vista à obtenção da fase TCP.  
Os pós iniciais de fosfato tricálcio (não dopados, e dopados com Sr, Zn e Mn) 
utilizados neste estudo foram produzidos pelo processo de precipitação 
química por via húmida, seguindo-se o tratamento térmico com vista a obter as 
fases pretendidas (β-TCP e/ou α-TCP). A substituição parcial do Ca pelos iões 
dopantes mostrou ter fortes implicações em termos de estabilidade térmica da 
fase β-TCP, dificultando a transformação desta para α-TCP. Os resultados 
demonstraram que as transformações alotrópicas das fases TCP são 
também muito influenciadas por outros fatores experimentais tais como a taxa 
de arrefecimento e a presença de fases secundárias de pirofosfato de cálcio 
ou de hidroxiapatite. 
Os cimentos ósseos de fosfato de cálcio (CPC) foram preparados misturando 
os pós de α-TCP puros com soluções aquosas reativas de diferentes 
concentrações de hidrogenofosfato de sódio, como agente acelerador do 
tempo de presa. A algumas soluções aquosas adicionaram-se ainda aditivos 
(Aristoflex ®TAC, polietileno glicol 600) com a intensão deliberada de melhorar 
o comportamento das pastas cimentícias durante a extrusão. Contudo, 
aquando dos testes de injetabilidade, verificou-se que estes aditivos baixavam 
a percentagem de pasta extrudida. Verificou-se também que a distribuição do 
tamanho de partículas é um fator crucial no comportamento reológico das 
pastas cimentícias. A combinação do pó de α-TCP com 2,5 wt% de hidrogeno 
fosfato de sódio como líquido de presa, resultou em cimentos de apatite com 
propriedades interessantes do ponto de vista da injetabilidade, microestrutura, 
porosidade, resistência mecânica e fases cristalinas formadas. 
Com o intuito de uma eventual translação deste produto para o mercado 
procedeu-se a uma avaliação clínica por equivalência a produtos idênticos já 
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abstract 
 
The main objective of this work was the development of injectable apatitic 
calcium phosphates cements with mechanical properties suitable for 
orthopaedic applications. A secondary objective was to incorporate doping ions 
into the crystalline lattice of tricalcium phosphate (β-TCP) in partial replacement 
of calcium and to study its effects on allotropic transformations of TCP 
phases during thermal cycles in order to obtain the TCP phase. 
The initial tricalcium phosphate powders (non-doped and doped with Sr, Zn and 
Mn) used in this study were produced by the wet chemical precipitation 
process, followed by heat treatment in order to obtain the desired phases 
(β-TCP and/or α-TCP). The partial substitution of Ca by the doping ions 
showed to have strong implications in terms of thermal stability of the β-TCP 
phase, making it difficult to transform to α-TCP. The results demonstrated that 
the allotropic TCP phase transformations are also noticeably affected by 
other experimental factors such as the cooling rate and the presence of 
secondary phases of calcium pyrophosphate or hydroxyapatite. 
The calcium phosphate (CPC) bone cement pastes were prepared by mixing 
the pure α-TCP powders with reactive aqueous solutions of different 
concentrations of sodium hydrogen phosphate as a settling accelerator. To 
some aqueous solutions, additives (Aristoflex®TAC, polyethylene glycol 600) 
were further added with the deliberate intention of improving the rheological 
behaviour of the cementitious pastes during extrusion. However, during the 
injectability tests, these additives were found to lower the percentage of 
extruded paste. It has also been found that the particle size distribution is a 
crucial factor in determining the rheological behaviour of cementitious pastes. 
The combination of α-TCP powder with 2.5 wt% sodium hydrogen phosphate 
as setting liquid resulted in apatite cements with interesting properties from the 
point of view of the injectability, microstructure, porosity, mechanical strength 
and crystalline phases formed. 
In order to pave the way of an eventual translation of this product into the 
market, a clinical evaluation was carried out by equivalence to identical 
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CAPÍTULO I: Enquadramento e Objetivos  
1. Enquadramento e Objetivos 
 
1.1 Introdução Geral  
Ao longo dos anos tem-se verificado um aumento significativo de novos biomateriais e 
novas técnicas cirúrgicas que têm revolucionado drasticamente a vida de milhões de doentes. 
Estes novos biomateriais têm tido uma contribuição relevante no que diz respeito aos cuidados 
de saúde, nomeadamente nas doenças músculo-esqueléticas, como é o caso da osteoporose ou 
até mesmo das fraturas ósseas, relacionadas com o envelhecimento. 1 O aumento destas 
doenças deve-se, principalmente, ao facto de existir uma queda da mortalidade e 
consequentemente um aumento da esperança média de vida. 2 
A osteoporose define-se como sendo uma doença sistémica do esqueleto, caracterizada 
por uma baixa densidade óssea e deterioração da sua micro-estrutura, levando a uma 
fragilização dos ossos, o que origina fraturas ósseas. 3 Devido ao facto do osso se encontrar 
fragilizado, as atividades do quotidiano podem criar tensões que excedem a força das 
vértebras, resultando assim em fraturas de compressão vertebral. A incidência e os custos 
socio-económicos associados a este tipo de fraturas são muito elevados e o seu impacto na 
saúde é de grande alcance, ocorrendo cerca de 440 000 novos casos por ano, só na Europa. 4 
Este número de fraturas tem vindo a aumentar ao longo dos anos e prevê-se que continue a 
crescer. E sendo a osteoporose uma patologia que acarreta custos muito elevados, torna-se 
indispensável encontrar uma solução economicamente viável. 5 
Para a reparação das fraturas da coluna vertebral, causadas pela compressão das 
vértebras existem dois tipos de procedimentos cirúrgicos disponíveis: a vertebroplastia e a 
cifoplastia. Estas cirurgias visam aumentar o corpo vertebral enfraquecido, estabilizando-o e 
restaurando-o, através da injeção direta de um cimento para o interior do corpo vertebral 
fraturado ou para uma cavidade criada no corpo vertebral, pela insuflação de um balão 
insuflável, respectivamente. 4 O material mais utilizado neste tipo de tratamentos tem sido o 
cimento acrílico à base de polimetacrilato de metilo (PMMA). 6 
O PMMA foi utilizado pela primeira vez em 1945 por Scales e Herschell  7 e possui uma 
boa resistência à compressão, simplicidade de manipulação, baixo custo e é considerado como 
sendo um material inerte, estável, insolúvel e que não se degrada ao longo do tempo. 8 Apesar 
de todas estas vantagens, este material possui alguns inconvenientes, nomeadamente o facto de 
as reações de polimerização serem exotérmicas podendo causar bastantes efeitos secundários, 
tais como necroses extensas. 9 A presença de monómeros residuais pode provocar reações 
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inflamatórias, pois torna o material tóxico e, além disso, não possui capacidade de participar 
nos processos biológicos de remodelação óssea. 8 
Desta forma, a procura de novas alternativas a este tipo de cimentos tem-se tornado cada 
vez maior e, a ideia mais promissora recai sob os cimentos à base de fosfatos de cálcio (CPC), 
usados pela primeira vez em 1986 por Brown e Chow. 10 Estes cimentos ósseos têm atraído 
muitas atenções e abriram uma nova era nas aplicações médicas, pois oferecem inúmeras e 
atrativas vantagens. 9 Segundo Torres et al. (2015) 9 os CPC são cimentos reabsorvíveis, 
osteocondutores, biocompatíveis, possuem uma composição química muito semelhante à do 
osso, têm capacidade de efetuarem ligações químicas com tecidos duros, apresentam uma 
excelente moldabilidade e um rápido tempo de presa inicial. Apesar de todas estas vantagens 
os CPC apresentam alguns inconvenientes, nomeadamente, uma resistência mecânica 
relativamente baixa, tempos de presa por vezes inadequados, por serem muito baixos ou muito 
altos, podem ser removidos do local caso haja excesso de sangue e são pouco porosos, 
sofrendo de falta de macroporosidade interconectada. 11 Mitigando as desvantagens 
inumeradas, os potenciais campos de aplicação dos CPCs tornam-se bastante mais vastos. 
Atualmente são diversas as áreas onde este tipo de material é utilizado, nomeadamente, na área 
de endodontia, cirurgia maxilofacial e cranioplastia e em sistemas de entrega terapêutica, como 
portadores de antibióticos para prevenir e/ou combater de modo mais eficaz as infeções que 
poderão surgir no local do implante. 11   
 
1.2 Objetivos  
O principal objetivo deste projeto tese consiste na preparação de pastas cimentícias 
injetáveis à base de α-TCP. Para tal são definidos os seguintes objetivos específicos: 
a) Preparar e caracterizar pós de fosfato tricálcico de α-TCP puro e α-TCP dopado com 
5 wt.% de estrôncio (Sr), 2,5 wt.% de zinco (Zn) e 0,5 wt.% de manganês (Mn);   
b) Estudar os efeitos da presença dos iões dopantes (Zn, Sr, Mn) nas transformações de 
fases β↔α-TCP; 
c) Estudar os fatores que influenciam a injetabilidade das pastas cimentícias; 
d) Avaliar as propriedades mecânicas, nomeadamente resistência à compressão; 
e) Avaliar a porosidade; 
f) Caracterizar os cimentos segundo as fases cristalinas e microestrutura; 
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1.3 Estrutura da Tese 
Para uma melhor compreensão do trabalho realizado, este encontra-se estruturado em 
sete Capítulos distintos:  
 Capítulo I: neste capítulo faz-se um enquadramento ao tema, enunciam-se os objetivos 
bem como a estrutura da tese. 
 Capitulo II: apresenta a revisão do estado da arte e algumas noções gerais acerca do 
tema, e situa o trabalho no domínio dos cimentos de fosfato de cálcio. 
 Capitulo III: descreve detalhadamente o procedimento experimental efetuado, bem 
como as técnicas de caracterização utilizadas. 
 Capítulo IV: apresenta o estudo acerca da obtenção de pós de α-TCP não dopados e 
dopados, faz uma introdução mais orientada que permite uma melhor compreensão dos 
assuntos abordados e retiram-se as conclusões pertinentes.  
 Capítulo V: trata do estudo da influência de diversos fatores (razão líquido/pó, 
distribuição do tamanho de partícula, adição de aditivos) na injetabilidade de pastas 
cimentícias à base de α-TCP. Tal como no capítulo anterior, faz-se uma introdução 
mais direcionada para a problemática da injetabilidade de pastas cimentícias, e resume 
as conclusões principais acerca dos resultados obtidos neste estudo. 
 Capítulo VI: apresenta um relatório de avaliação clínica efetuado por equivalência a 
outros cimentos ósseos de fosfato de cálcio já comercializados com o intuito de 
contribuir para a preparação do dossier técnico com vista a uma eventual possibilidade 
de comercialização futura. Este relatório foi efetuado no âmbito do projeto em parceria 
com a Reg4life. Uma particularidade deste capítulo é o facto de ele se encontrar 
redigido em língua inglesa. 
 Capítulo VII: apresenta uma conclusão geral com base em todos aos estudos relatados 
ao longo da tese, bem como sugestões a considerar para trabalhos futuros. 



















CAPÍTULO II: Estado da Arte 
2. Estado da Arte  
 
2.1 O osso 
O corpo humano é um sistema bastante complexo, constituído por diferentes órgãos e 
sistemas. Entre os sistemas que o constituem destaca-se o sistema esquelético constituído por 
206 ossos, 12 tendo como função principal o suporte das partes moles de todo o corpo. 13 Os 
ossos caracterizam-se pela sua rigidez, dureza, poder de regeneração e de reparação. 14 São 
constituídos por uma forma de tecido conetivo altamente especializado, o tecido ósseo, 15 
formado por células e material extracelular calcificado (matriz óssea). 16 Este sistema possui 
diversas funções, entre as quais conferir proteção aos órgãos vitais, nomeadamente aos órgãos 
contidos na caixa craniana e torácica e também no canal raquidiano. Proporciona também 
apoio aos músculos esqueléticos, transformando as contrações desses em movimentos e, 
constitui um sistema de alavancas que amplia as forças geradas na contração muscular. 16 Para 
além das funções de suporte e proteção, os ossos são uma importante fonte de iões inorgânicos, 
que participam ativamente na homeostasia do cálcio e fósforo no organismo 15 e, são também 
um importante reservatório de fatores de crescimento, libertados de maneira controlada. 14 
 
2.1.1 Macroestrutura do osso 
 
Macroscopicamente os ossos podem ser classificados em ossos longos (tíbia, fémur, 
rádio, úmero), ossos curtos (astrágalo, carpo) ossos achatados (omoplata, esterno) ou ossos 
irregulares (vertebras). 12 São classificados como ossos longos aqueles que possuem uma 
região cilíndrica central, a diáfise, e duas extremidades mais largas e arredondadas, as 
epífises. 12 Na Figura 2.1 é possível visualizar um esquema representativo de um osso longo, 
na qual se denota que as extremidades do osso são mais largas do que a zona central. Tal facto 
ocorre, pois, as extremidades são recobertas por cartilagem articular, formando assim as 
articulações, que permitem um determinado grau de mobilidade entre os ossos. Estas zonas 
encontram-se sempre sujeitas a carregamentos elevados, sendo necessária uma área 
significativa de cartilagem, sendo esta a razão pela qual a epífise possui um maior diâmetro do 
que a diáfise. 17 
Morfologicamente, existem dois tipos de osso: o osso cortical ou compacto, que 
representa 80% da massa esquelética e, o osso trabecular ou esponjoso, representando os 
restantes 20% da massa. 17 O osso cortical, presente em grande parte na zona da diáfise, não 
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apresenta quaisquer tipos de cavidades visíveis, é denso, sólido e rodeia o espaço medular. Já o 
osso trabecular, tipicamente situado na região interior do osso, é composto por uma rede de 
minúsculas cavidades delimitadas por trabéculas de tecido ósseo, ou seja, é uma matriz porosa. 
Possui uma área superficial superior à do osso cortical, no entanto é menos densa, mais macia, 
mais fraca e menos dura. 14 Funcionalmente, o osso cortical promove funções mecânicas e de 
proteção e o osso trabecular promove funções metabólicas, sendo que ambos possuem também 
a função de suporte. 15 Mecanicamente, os dois tipos de ossos apresentam propriedades 
diferentes, como é possível visualizar na Tabela 2.1. 
 
Tabela 2.1 Propriedades mecânicas do osso cortical e do osso trabecular. 18–21 
Propriedade Osso Cortical Osso Trabecular 
Resistência à Compressão (MPa) 90-209 10-30 
Resistência à tração (MPa) 50-150 10-20 
Deformação (%) 1-3 5-7 
Resistência à fratura (MPa.m1/2) 2-12 - 
Módulo de Young (GPa) 7-30 0,05-0,5 
 
A superfície externa dos ossos é recoberta pelo periósteo, que consiste, numa fina 
camada de tecido conectivo fibroso. 17 Esta camada é uma membrana dupla constituída por 
duas camadas em que a camada mais externa é fibrosa e resistente e serve de revestimento 
protetor. A camada interna, designada por camada osteogénicaa é responsável pelo crescimento 
e remodelação dos ossos. 12 Desta forma, aquando a ocorrência de uma fratura é o periósteo 
que forma o tecido ósseo durante o crescimento e a cicatrização das mesmas. Este tipo de 
tecido não se encontra presente nas zonas de inserção de tendões e ligamentos dos ossos, nas 
extremidades ósseas que são revestidas com cartilagem articular bem como no colo do fémur. 
Já a cavidade medular da diáfise e as cavidades do osso cortical e esponjoso são revestidas por 
uma fina camada celular denominada de endósteo, 17 com capacidade de fazer crescer osso a 






                                                   
a Osteo significa ―osso‖ e génica significa ―fazer ou criar‖ 
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2.1.2 Microestrutura do osso 
 
A nível celular o osso é constituído por três tipos de células: (i) osteócitos, que se situam 
nas cavidades ou lacunas no interior da matriz, (ii) osteoblastos, produtores da parte orgânica 
da matriz e (iii) osteoclastos que reabsorvem o tecido ósseo, participando nos processos de 
remodelação dos ossos. 16 
Os osteócitos são células que se encontram no interior da matriz óssea, ocupando as 
lacunas das quais partem canalículos. Dentro dos canalículos os prolongamentos dos osteócitos 
estabelecem contactos através de junções comunicantes, por onde podem passar pequenas 
moléculas e iões de um osteócito para o outro. Estas células são achatadas e possuem uma 
forma amendoada, sendo fundamentais para a manutenção da matriz óssea, 16 na deteção de 
alterações no osso, na transferência de nutrientes e na remoção de resíduos do osso. 12 
Os osteoblastos são as células responsáveis pela síntese da parte orgânica da matriz 
óssea, nomeadamente, colagénio do tipo I, proteoglicanos e glicoproteínas. Dispõem-se sempre 
na superfície óssea, lado a lado, estando em íntimo contacto com o periósteo e o endósteo. 
Quando se encontram em intensa atividade de síntese são cuboides, no entanto, quando se 
encontram num estado menos ativo tornam-se células achatadas. São capazes de concentrar 
Figura 2.1 (a) Esquema de um osso longo; (b) representação das estruturas cortical e trabecular 
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fosfato de cálcio, participando na mineralização da matriz. 16 A matriz sintetizada pelos 
osteoblastos deposita-se em torno dos mesmos, envolvendo-os. O ambiente favorável para a 
mineralização da matriz é conseguido pela fosfatase alcalina, produzida pela membrana 
plasmática, aliada osteocalcina produzida pelos osteoblastos. 15 
Os osteoclastos são células móveis, gigantes, extensamente ramificadas, com partes 
dilatadas que contêm múltiplos núcleos. As ramificações são irregulares, com forma e 
espessura variáveis. 16 Formam-se a partir de percursores mononucleados provenientes da 
medula óssea que, em contacto com o tecido ósseo se unem formando osteoclastos 
multinucleados. A função destas células é a reabsorção da matriz óssea através de ações 
químicas e enzimáticas diretas. A reabsorção ocorre quando os osteoclastos segregam ácido, 
colagenases e outras enzimas para o interior de um microambiente fechado, criado pela adesão 
dos osteoblastos à matriz, digerindo assim a parte orgânica da matriz e dissolvendo os cristais 
de hidroxiapatite. 16 A solubilização da parte inorgânica da matriz permite a libertação de iões 
de cálcio para a corrente sanguínea, sempre que necessário, facto bastante importante na 
homeostasia do ião cálcio no organismo. 17 
A nível molecular os ossos são constituídos por componentes orgânicos (35%), 
inorgânicos (65%), água e células. 17 Os componentes orgânicos contêm quantidades 
substanciais de carbono, hidrogénio e oxigénio e, os componentes inorgânicos são ricos em 
minerais. 12 A parte orgânica da matriz óssea inclui células, nomeadamente osteoblastos, 
osteoclastos e osteócitos, substâncias de crescimento, como glicoproteínas, proteoglicanos e 
colagénio, responsável pela resistência do osso. 12 Cerca de 95% da parte orgânica é 
constituída por fibras de colagénio do tipo I e por pequenas quantidades de proteoglicanos e 
glicoproteínas, podendo estas ter alguma participação na mineralização da matriz. 16 Esta 
componente óssea confere flexibilidade e resiliência ao osso. 17 
A parte mineral do osso, cerca de 65%, é constituída por sais inorgânicos, 
principalmente de fosfatos de cálcio, que conferem dureza ao osso. 12 O osso mineral é 
formado por pequenos cristais em forma de agulha, placas e hastes posicionadas entre e dentro 
de fibras de colagénio. O cristal presente em maior quantidade é hidroxiapatite (HA, 
Ca10(PO4)6(OH)2), contendo alguns constituintes vestigiais incorporados na sua rede cristalina 
ou absorvidos à superfície. 17 Entre os constituintes presentes encontram-se o magnésio (Mg), 
o manganês (Mn), o zinco (Zn), o silício (Si) e o estrôncio (Sr). Apesar de representarem uma 
pequena fração da parte mineral óssea, estes elementos são considerados essenciais para o 
metabolismo ósseo. 22 O Zn e o Mg influenciam a atividade das células osteoblásticas e 
osteoclásticas. O Sr é usado clinicamente para reduzir a osteoporose, 23,24 pois tem a 
 12 
 
CAPÍTULO II: Estado da Arte 
capacidade de aumentar a apoptose dos osteoclastos, inibindo a reabsorção óssea, aumentando 
a proliferação de células pré-osteoblásticas e também a síntese de colagénio, mantendo assim a 
formação do osso. 25 Quantidades vestigiais de Mn exercem efeitos positivos sobre o 
crescimento ósseo e reparação podendo a sua deficiência estar envolvida na génese da 
osteoporose. 26 
Histologicamente existem dois tipos de tecidos ósseos: (i) imaturo ou primário e (ii) 
secundário ou lamelar. Ambos os tecidos possuem as mesmas células e os mesmos 
constituintes da matriz.16 O tecido ósseo primário é o tecido que aparece numa primeira fase, 
tanto no desenvolvimento embrionário como na reparação de fraturas e, em algumas situações 
patológicas, como é o caso de tumores, sendo temporário e substituído pelo tecido secundário. 
Este tipo de tecido é pouco frequente nos adultos, existindo apenas nas zonas próximas às 
suturas do crânio, nos alvéolos dentários e em alguns pontos de inserção de tendões. 16 Neste 
tecido as fibras de colagénio dispõem-se irregularmente, sem orientação definida, possuindo 
uma menor quantidade de minerais. 16 O tecido ósseo secundário, presente no organismo 
adulto, possui fibras de colagénio organizadas em lamelas, que ficam paralelas umas às outras, 
ou se dispõem em torno de canais com vasos, formando os sistemas de Havers. 16 Na 

















Figura 2.2 Imagem microscópica de tecido ósseo. W: tecido ósseo 
primário/imaturo; B: osteoblastos; L: tecido secundário/ osso lamelar; H: 
canal de Havers. Retirada de: (McGonnell, I. M. et al., 2012) 14 
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2.1.3 Formação e Remodelação óssea  
 
A ossificação ou osteogénese é o processo de formação de novo osso através dos 
osteoblastos. Estas células e a matriz óssea são dois elementos crucias envolvidos na formação 
de um osso saudável. O processo de formação óssea é levado a cabo por dois importantes 
processos, nomeadamente: 14 
 Ossificação intramembranosa que ocorre no interior de membranas de tecido 
conjuntivo. Este tipo de processo, responsável pela formação dos ossos do 
crânio, clavícula e mandíbula, contribui também para o crescimento dos ossos 
curtos, para o crescimento em espessura de ossos longos 16 e, está envolvido 
também em processos de cicatrização de fraturas expostas, tratadas através de 
estabilização externa com placas metálicas e parafusos.14 O processo tem início 
na diferenciação de células estaminais mesenquimais que se transformam em 
osteoblastos. Por sua vez, os osteoblastos sintetizam o osteóide (matriz ainda não 
mineralizada) que rapidamente mineraliza, englobando alguns osteoblastos que 
se transformam em osteócitos. 16 
 Ossificação endocondral ocorre sobre a cartilagem hialina que possui a mesma 
forma do osso que se vai formar, no entanto possui menores dimensões. Este tipo 
de processo é o principal responsável pela formação de ossos curtos e longos e, 
compreende dois processos: (i) modificação da cartilagem hialina com 
hipertrofia dos condrócitos e aumento considerável das lacunas, reduzindo assim 
a matriz cartilagínea a finos tabiques, seguindo-se o processo de mineralização e 
morte dos condrócitos por apoptose; (ii) as cavidades ocupadas pelos condrócitos 
são invadidas por capilares sanguíneos e células osteogénicas que se diferenciam 
em osteoblastos que depositam matriz óssea sobre os tabiques da cartilagem 
calcificada. Desta forma surge tecido ósseo no lugar do tecido cartilagíneo.16 
No osso adulto existe um processo fisiológico que ocorre simultaneamente em diversas 
partes do esqueleto. Este processo envolve a remoção contínua e subsequente mineralização da 
matriz para formar novo osso, 14 permitindo assim que, ao longo da vida, o osso velho seja 
removido (reabsorção) do esqueleto e osso novo seja adicionado (ossificação). É um processo 
fisiológico constante na qual a taxa de formação óssea é correspondente à taxa de reabsorção, 
sendo regulada por diversos fatores, como mecanismos regulatórios intracelulares, influências 
hormonais, fatores locais e externos. As alterações neste processo podem resultar em alguns 
distúrbios, como a osteoporose. 27 Este processo de remodelação permite controlar o 
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crescimento do osso, mantendo a sua forma e consistência e, para além disso, permite a 
regeneração do osso em casos de fratura ou em caso de microlesões, evitando a acumulação de 
osso. Este processo envolve uma série de etapas (fase de quiescência ou estabilização, fase 
reversa, fase de formação e fase de mineralização) que dependem da interação entre as células 
estaminais mesenquimais pré-osteoblásticas e das células hematopoiéticas osteoclásticas. As 
principais funções da remodelação óssea incluem a preservação da resistência mecânica óssea, 
a manutenção do osso saudável e o controlo a homeostasia do cálcio e do fósforo. 14 
 
2.2 Substitutos ósseos à base de fosfatos de cálcio  
Um substituto ósseo ideal deve possuir propriedades (i) osteoindutivas, ou seja ter a 
capacidade de transformar células indiferenciadas e pluripotentes numa linhagem células 
capazes de formar osso; 28 (ii) ostecondutivas isto é, ter capacidade para fazer crescer osso 
numa superfície, em canais, poros ou tubos, 28 sendo que materiais biocerâmicos oferecem uma 
boa superfície para a migração celular, invasão vascular e crescimento ósseo; 29 (iii) 
osseointegradoras e/ou osteogénicas que permitem a formação de osso sem qualquer indicação 
celular, indicando a plena integração do enxerto ósseo; 29 (iv) e ser biocompatível. A 
biocompatibilidade foi definida em 1987, por David Williams, como sendo ―a capacidade de 
um material, numa situação específica, desencadear uma resposta adequada no hospedeiro‖. 
Numa definição mais atual, esta refere-se à capacidade de um material desempenhar a sua 
função desejada, no que diz respeito à terapia médica, sem provocar quaisquer efeitos tóxicos 
locais ou sistémicos e sem causar rejeições imunológicas. 30 
Atualmente, os autoenxertos (tecido ósseo obtido de outra parte do corpo do mesmo 
indivíduo) são o ―gold standard‖ para a reparação óssea, seguidos dos aloenxertos (tecido 
ósseo obtido de outro indivíduo). 31 Estes tipos de enxertos apresentam diversas vantagens, 
nomeadamente, o facto de serem osteoindutivos e osteogénicos, no entanto, sofrem de várias 
desvantagens. As maiores desvantagens associadas a este tipo de substitutos são o trauma para 
o doente, a disponibilidade limitada (20 cm3), o facto de requerer cirurgias adicionais e, no 
caso dos aloenxertos, poder existir o risco da transferência de doenças ou levar a rejeições 
imunológicas. 32 Devido a estas desvantagens e ao custo elevado associado houve uma grande 
necessidade de desenvolver materiais sintéticos biocompatíveis, conhecidos como 
biomateriais, para a substituição, reparação e reposição óssea. 32 Segundo Williams um 
biomaterial define-se como: ―… substância que foi concebida para ter uma forma que, por si 
só ou como parte de um sistema complexo, usado para direcionar, através do controlo de 
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interações com sistemas biológicos, o curso de qualquer procedimento cirúrgico terapêutico 
ou de diagnóstico, em humanos ou em medicina veterinária.‖ 33 
Atualmente, os materiais de substituição comerciais para a reparação óssea incluem 
metais, polímeros (naturais ou sintéticos), corais, ossos de humanos e de animais, cerâmicos 
sintéticos (fosfatos de cálcio (CaPs), sulfatos de cálcio, carbonatos de cálcio, vidros bioativos) 
e compósitos. 32 Dependendo da capacidade de cada material para estimular uma resposta no 
tecido hospedeiro, eles podem ser classificados em materiais bioinertes ou seja, não formam 
ligações químicas com o tecido, no entanto, formam uma camada fibrosa em redor do tecido 
(e.g.: metais, alguns polímeros e alguns cerâmicos). Podem ainda ser classificados como 
materiais bioativos quando estimulam o crescimento e formação de tecido ósseo, formando 
uma interface biomaterial-osso extremamente forte. São exemplos deste tipo de materiais os 
polímeros naturais, como o colagénio, os fosfatos de cálcio, tanto os sintéticos como os 
biológicos, os carbonatos e sulfatos de cálcio e também os vidros bioativos. 32 
A aposta no desenvolvimento de biomateriais à base de CaPs tem sido cada vez maior 
devido à sua similaridade na composição mineral do osso e à similaridade em algumas 
propriedades do osso, nomeadamente, a biodegrabilidade, a bioatividade e a 
osteocondutividade. A interconectividade entre os poros é outra propriedade importante dos 
ossos que pode ser conseguida através da adição de porogénicos. 34,35 Este tipo de biomaterial 
não é tóxico e não causa a morte celular do tecido circundante. 33 A resposta biológica destes 
materiais segue uma cascata de eventos semelhante à observada no processo de cura de uma 
fratura, que passa pela formação de um hematoma, inflamação, neovascularização, reabsorção 
osteoclástica e formação de novo osso. Passam também por processos de dissolução e de 
precipitação que resultam numa forte interface material-osso. 36,37 Apesar dos biomateriais de 
fosfato de cálcio possuírem as propriedades desejadas, eles têm algumas desvantagens que 
recaem na baixa resistência à fratura não sendo adequados para locais de suporte. 34,35 
Entre os diferentes materiais cerâmicos de substituição óssea encontram-se os CaPs, tais 
como a hidroxiapatite (HA), os fosfatos de tricálcico (β-TCP e α-TCP) e os vidros bioativos. 29 
A sua primeira utilização reporta ao ano de 1920, sendo aplicados na reparação de defeitos 
ósseos. 38 Entre os anos de 1976 e 1986 fizeram-se grandes esforços para desenvolver e 
comercializar biomateriais à base de fosfatos de cálcio para a reparação, substituição e 
aumento ósseo 39. As aplicações deste tipo de biomateriais incluem implantes dentários, 
tratamentos periodontais, aumento alveolar, ortopedia, cirurgia maxilo-facial e 
otorrinolaringologia. É de realçar que os CaPS podem ser utilizados em diferentes fases 
cristalinas, dependendo do comportamento pretendido (bioativo ou bioreabsorvível). 40 
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2.2.1 Fosfatos de cálcio  
 
Os CaPs são cerâmicos bioativos que podem ser encontrados abundantemente na crosta 
terrestre apresentando, normalmente, uma cor branca, alterando-a quando são dopados com 
outros elementos. Estes compostos possuem um elevado interesse para os seres humanos, pois, 
são muito semelhantes à componente inorgânica do osso. 41 São classificados segundo a razão 
Ca/P como é possível verificar na Tabela 2.2.  
Podem ser distinguidas duas categorias de CaPs: (i) CaP obtido por precipitação a partir 
de uma solução aquosa em torno de temperatura ambiente (CaP de baixa temperatura) e (ii) 
CaP obtidos a partir de reações térmicas (CaP de alta temperatura). 42 
As fases estáveis dos CaPs dependem consideravelmente da temperatura e da presença 
de água durante o processo de obtenção ou do meio onde é aplicado. À temperatura corporal, 
cerca de 37ºC e, em contacto com os fluidos corporais apenas duas fases se encontram 
estáveis, são elas o fosfato bicálcico dihidratado ou brushite [CaHPO4.2H2O] para pH inferior 
a 4.2 e a hidroxiapatite [Ca10(PO4)6(OH)2] para pH superior a 4,2. A temperaturas mais 
elevadas podem formar-se outras fases como o fosfato tricálcico (β-TCP) [Ca3(PO4)2] e o 
fosfato tetracálcico [Ca4(PO4)2O]. As fases de CaPs não hidratados e de altas temperaturas 
quando interagem com água ou com fluidos corporais a 37ºC formam hidroxiapatite na 
superfície do material, segundo a seguinte reação: 40 




Tabela 2.2 Principais compostos dos fosfatos de cálcio. Adaptado de: (Dorozhkin, S.V, 2007) 41, (Bohner, 
M., 2000) 42 
Razão 
Ca/P Designação química Símbolo Formula química Mineral 
0,5 Fosfato monocálcico hidratado MCP Ca(H2PO4)2.H2O  
1,0 Fosfato bicálcico dihidratado DCPD CaHPO4.2H2O Brushite 
1,0 Fosfato bicálcico DCP CaHPO4 Monetite 
1,33 Fosfato octacálcico OCP Ca8(HPO4)2(PO4)4.5H2O  
1,5 α-Fosfato tricálcico α-TCP α-Ca3(PO4)2  
1,5 β-Fosfato tricálcico β-TCP β -Ca3(PO4)2  
1,2-2,2 Fosfato de cálcio amorfo ACP CaxHy(PO4)z.nH2O n = 34,5 ACP 
1,5-1,67 Hidroxiapatite deficiente em cálcio CDHA Ca9(HPO4)(PO4)5(OH)  
1,67 Hidroxiapatite HA Ca10(PO4)6(OH)2 Hidroxiapatite 
1,67 Fluorapatite FA Ca10(PO4)6F2  
2,0 Fosfato tetracálcico TTCP Ca4(PO4)2O Hilgenstockite 
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A sinterização dos CaPs ocorre usualmente entre os 10001500ºC seguindo-se a 
compactação dos pós na forma desejada. As fases formadas a altas temperaturas dependem não 
só da temperatura, mas também da pressão parcial da água na atmosfera de sinterização. 40 Na 
presença de água pode ocorrer a formação de CaPs hidratados, como é o caso da 
hidroxiapatite, a qual pode permanecer até uma temperatura de cerca de 1360ºC. Na ausência 
de água, as fases dominantes serão o fosfato tricálcico e o fosfato tetracálcico, dependendo da 
razão de Ca/P presente nos precursores. 40  
Os CaPs tradicionalmente utilizados em medicina são normalmente submetidos a um 
tratamento térmico, nomeadamente o β-TCP, HA e α-TCP, sendo usados muitas vezes como 
um material de partida para os cimentos à base de CaPs. 42 
Existem três fases de TCP: o de baixa temperatura, β-TCP, e as formas de alta 
temperatura, α e α‘-TCP, sendo que esta última apenas existe a temperaturas superiores a 
1430ºC e reverte quase instantaneamente em α-TCP por arrefecimento abaixo da temperatura 
de transição. 43 Na Figura 2.3 é possível visualizar um diagrama de fases dos CaPs em 


















O β-TCP pode ser obtido por tratamentos térmicos a uma temperatura igual ou superior 
a 650ºC 44 e tem sido extensivamente utilizado como substituto ósseo, quer na forma de 
Figura 2.3 Diagrama de equilíbrio de fases do sistema CaO-P2O5-H2O (C=CaO; P=P2O5; 
Ap=apatite/hidroxiapatite) segundo Ribaud. 223 
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grânulos quer na forma de bloco, em cimentos de CaPs. É biodegradável e é muito utilizado 
como precursor nos cimentos de brushite. 42 
O α-TCP tem exatamente a mesma composição química do β-TCP, no entanto, estas 
fases diferem consideravelmente na sua estrutura cristalina, densidade e solubilidade que, por 
sua vez, determina as suas propriedades biológicas e aplicações clínicas. 43 Normalmente, a 
fase α é obtida por calcinação de β-TCP acima de 1125ºC, 43 seguindo-se o processo de 
quenching para prevenir a transformação reversa. 42 No entanto, involuntariamente ou 
intencionalmente, as impurezas dos precursores usados para a síntese e a estequiometria dos 
reagentes podem afetar a pureza da fase α obtida. Quando se substitui o cálcio por impurezas 
como o Mg, Sr e o Zn a fase β tende a estabilizar, enquanto a substituição de pequenas 
quantidades de fósforo por Si tende a estabilizar a fase α. Biologicamente, o α-TCP não é 
tóxico, é osteocondutivo e bioativo, tanto in vitro como in vivo, é mais biodegradável do que a 
HA e o β-TCP, mas menos estável que a fase β. Por este motivo o α-TCP é mais reativo em 
sistemas aquosos, possui uma energia específica superior e pode ser hidrolisado numa mistura 
com outros CaPs. 45 Estas propriedades tornam o α-TCP num material ideal para implantes, 
capaz de ser substituído por novo osso mais rapidamente do que outros materiais à base de 
CaPs disponíveis no mercado. 43 Esta fase nunca ocorre na ossificação biológica mas, devido 
ao seu poder hidráulico é bastante usado em cimentos ósseos à base de CaPs. 45 
Uma das propriedades mais importantes dos CaPs, provavelmente é a solubilidade em 
água, pois o seu comportamento in vivo pode ser previsto em grande medida pela sua 
solubilidade. 46 Se a solubilidade de um CaP é menor do que a parte mineral do osso, este irá 
degradar-se muito lentamente, no entanto, se esta for superior à do osso, o CaP é degradado. 
Deta forma, utilizando as diferentes isotérmicas de solubilidade dos CaPs (Figura 2.4), a taxa 
de degradação in vivo pode ser prevista na ordem decrescente (a pH 7):  42 
 
MCPM > TetCP ≈ α-TCP > DCPD > DCP > OCP > β-TCP > HA 
 
O comportamento mecânico dos CaPs influencia fortemente as suas aplicações como 
implantes. Tensão, força de compressão e resistência à fadiga dependem do volume total de 











A reabsorção ou a biodegradação dos CaPs é causada por três fatores: 
 Dissolução físico-química, que depende do produto da solubilidade do material 
e do pH do meio. Podem formar-se novas fases à superfície; 
 Desintegração física, ocorrendo a formação de pequenas partículas em 
resultado de um ataque químico às fronteiras de grão; 
 Fatores biológicos, como a fagocitose, que causa uma redução do pH do meio, 
causando a degradação dos CaPs. 40 
A taxa da biodegradação aumenta com diversos fatores, nomeadamente, o aumento da 
área de superfície, a diminuição da cristalinidade e da perfeição do cristal, a diminuição do 
tamanho de grão e substituição iónica. 40 
 
2.2.2 Substituição iónica nos fosfatos de cálcio  
 
A presença de iões estranhos na estrutura dos pós de fosfatos de cálcio sintéticos para a 
formulação de cimentos ósseos, pode alterar uma quantidade significativa de propriedades 
estruturais, físico-químicas e biológicas, tais como, parâmetros de rede, cristalinidade, 
solubilidade, capacidade de reabsorção e ligação óssea. Vários estudos têm vindo a ser 
reportados sobre a incorporação de elementos em fosfatos de cálcio sintéticos, tais como Mg, 
Sr, Zn, Na, K, F e carbonatos. 47 Estudos ao nível da substituição com Mn estão também a ser 
feitos, no entanto, são ainda escassos. 48 
Figura 2.4 Isotérmicas de solubilidade dos diferentes CaPs em água a 37ºC: (a) solubilidade expressa em 
termos de quantidade total de iões de cálcio na solução; (b) solubilidade expressa em termos de quantidade 
total de iões de fósforo na solução. Retirado de: (Chow, 1991). 224 
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O estrôncio (Sr) é um elemento vestigial no corpo humano e permite a visualização 
radiográfica sem ser necessário a introdução de partículas radiopacificantes tradicionais, como 
o sulfato de bário ou a zircónia. 49 Para além disso, a incorporação de Sr causa um aumento na 
solubilidade do fosfato de cálcio, 50 promove a osteointegração do cimento ósseo ao osso e, 
alguns estudos indicam que há um retrocesso da osteoporose, através da redução da reabsorção 
e aumento da formação de osso, reduzindo assim o risco de fratura. 51 
O zinco (Zn) é outro elemento importante no crescimento e desenvolvimento normal do 
sistema esquelético, sendo que a sua falta prejudica o desenvolvimento da massa óssea. Tem 
vindo a ser demonstrado que este elemento pode influenciar o comportamento dos osteoblastos 
e dos osteoclastos, indicando assim que o Zn tem um papel importante no metabolismo 
ósseo. 52 Conhecendo o papel importante deste elemento, este tem vindo a ser introduzido nos 
CaPs com a expectativa do material promover a formação de novo osso, verificando-se que a 
libertação de Zn pelo material influencia a diferenciação das células osteogénicas, promovendo 
assim a regeneração de osso nas proximidades. 53 O Zn pode ser incorporado nos CaPs pela 
substituição de cálcio, no entanto, a sua incorporação destabiliza a estrutura cristalina, exceto 
no β-TCP, devido à discrepância do raio iónico entre o zinco (0.075 nm) e o cálcio 
(0.10 nm). 53 
O manganês (Mn) é um elemento que pode também ser utilizado como dopante, no 
entanto, os trabalhos publicados sobre a dopagem com este elemento para aplicações 
biomédicas são escassos. Este elemento é um cofator importante para diversas enzimas 
envolvidas na remodelação da matriz extracelular. A sua deficiência prejudica a síntese da 
matriz e também da cartilagem, retardando assim a ossificação endocondral. Tem ainda uma 
grande importância no que diz respeito à afinidade das ligações das integrinas, recetores que 
medeiam as interações celulares e ativam a adesão celular. 54,55 Segundo Torres et al. (2014) 56 
o estudo efetuado in vitro revelou que baixos níveis de dopagem com Mn em pós de β-TCP 
exerceram vários efeitos positivos na proliferação e diferenciação de uma linha celular de pré-
osteoblastos designada por MC3T3-E1, 57 confirmando que os cimentos ósseos dopados com 
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2.2.3 Cimentos de fosfato de cálcio  
 
A possibilidade de obter um cerâmico monolítico à temperatura ambiente ou corporal 
através de uma reação de cimentação foi descoberta por Brown and Chow 58 no início dos 
anos 80. Atualmente, este tipo de material é conhecido como cimento de fosfato de cálcio 
(CPC) e devido à sua aptidão para a reparação, aumento e regeneração de ossos, podem ser 
chamados cimentos ósseos de fosfato de cálcio (ocasionalmente CPBC). 41  
Os CPCs são biomateriais sintéticos que se formam a partir de uma combinação de um 
componente sólido que contém um ou vários sais de fosfato de cálcio e uma solução aquosa, 
formando assim uma pasta que reage à temperatura ambiente e corporal, dando origem a um 
precipitado que contém um ou mais fosfatos de cálcio. 59 Este tipo de cimentos prepara-se de 
uma forma bastante simples, em tudo semelhante à preparação de um cimento convencional. O 













Após a mistura dos dois componentes obtém-se uma pasta plástica e bastante viscosa, 
que pode ser manuseada e cuja plasticidade vai sendo gradualmente perdida ao longo do 
tempo, acabando por endurecer ao fim de algum tempo (setting time). Para o uso clínico, estes 
cimentos devem apresentar características, nomeadamente: (i) tempo da mistura dos 
componentes deve ser curto, aproximadamente 1 min; (ii) tempo de manipulação e 
solidificação da pasta não demasiadamente elevado para não comprometer a aplicação clinica; 
(iii) poder ser manipulado por aproximadamente 5 min, sem diminuir a resistência final; iv) 










Figura 2.5 Esquema geral da preparação de um CPC. 
Adaptado de: (Driessens, 1997). 60 
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pouco exotérmicas; vi) possuir valores de pH similares ao fisiológico (pH≈7,4) para evitar 
danos citotóxicos. 60 
Durante a mistura, os CaPs dissolvem-se e precipitam num CaP menos solúvel e, durante 
esta reação de precipitação há crescimento e condensação dos cristais de CaP, fornecendo 
assim rigidez mecânica ao cimento. 61 Após mistura dos componentes e quando a pasta se torna 
suficientemente coesa, esta pode ser colocada num defeito ósseo, substituindo a parte 
danificada do osso e, endurecendo ainda no decorrer da operação, ou seja, in situ. Geralmente 
endurece em menos de 20 minutos à temperatura corporal (37ºC) e, em seguida apresenta uma 
solubilidade limitada. 62 
Os CPCs dividem-se quanto ao seu produto final em duas categorias: cimentos de apatite 
(HA- ou CDHA-CPC) e cimentos de brushite (DCPD-CPC). 42 A grande diferença entre a 
formação de apatite e brushite é o pH a que ocorre a reação de setting: a pH > 4,2 origina-se 
apatite (HA, Ca10(PO4)6(OH)2) e a pH ≤ 4,2 forma-se brushite (DCPD, CaHPO4.2H2O), 59 no 
entanto, este valor de pH pode subir para 6,5, devido a razões de cinética. 62 A DCPD é mais 
solúvel que a CDHA sob condições fisiológicas, sendo mais rapidamente reabsorvida após a 
implantação. 59 A constante de produto de solubilidade e o pH determinam tanto a viscosidade 
como as propriedades reológicas do cimento. Durante a precipitação, os novos cristais 
formados crescem e formam uma teia de microagulhas ou microplaquetas entrelaçadas nos 
produtos finais, proporcionando assim rigidez mecânica aos cimentos já endurecidos. 11 Para a 
maior parte dos cimentos apatíticos, a água não é um reagente na reação de endurecimento, 
mas é um veículo suspensor que permite a formação da pasta e facilita a reação de presa. No 
entanto, para cimentos de brushite, a água participa nas transformações químicas, pois é 
necessária para a formação de brushite. Devido a este motivo, estes cimentos são sempre 
hidráulicos, ao contrário dos apatíticos que na maioria não o são. 11 
As reações químicas que ocorrem durante o setting dos cimentos CPCs dependem da 
composição química dos cimentos. Podem ser distinguidos dois tipos de reações: 11 
 Reações de ácido-base que se verificam quando o β-TCP (quase neutro) reage 
com o MCPM (ácido) para formar a DCPD (ligeiramente ácida), expressa na 
reação (2): 
 
 β-Ca3(PO4)2 + Ca(H2PO4)2∙H2O + 7H2O⟶4CaHPO4∙2H2O (2) 
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 Reações de hidrólise de um CaP metastável em meio aquoso. Como resultado 
ambos os compostos, inicial e final, possuem a mesma razão Ca/P. Ocorrem no 
caso da junção do α-TCP com uma solução aquosa, onde este é novamente re-
cristalizado na forma de apatite deficiente em cálcio, de acordo com a equação 
(3): 
 
 3 α-Ca3(PO4)2 (s) + H2O (l) ⟶ Ca9(HPO4)(PO4)5(OH) (s) (3) 
 
Durante o endurecimento (setting) dos CPCs apenas é libertada uma pequena quantidade 
de calor devido à baixa intensidade da reação exotérmica que ocorre sem variação do volume 
do cimento, 42 tornando-os bastante vantajosos para aplicações médicas, pois não ocorre 
necrose dos tecidos devido ao aumento térmico. 41  
O tipo e o grau de degradação dos cimentos dependem de inúmeros fatores, tais como, as 
propriedades químicas e físico-químicas do material, nomeadamente, a composição, a 
cristalinidade, a porosidade, densidade, forma e tamanho, bem como o local da implantação do 
cimento. No entanto, sabe-se que os DCPD-CPC são reabsorvidos mais rapidamente quando 
comparados aos HA- ou CDHA-CPC, devido ao facto da brushite ser um composto metastável 
quando usado sob condições fisiológicas. A transformação de brushite em apatite após a 
implantação resulta num aumento do tempo de reabsorção, que pode ser evitado, por exemplo, 
com a adição de um sal de magnésio com pouca solubilidade. 63 
Segundo Torres et al. (2015) 9 os cimentos à base de fosfatos de cálcio (CPC) são 
cimentos reabsorvíveis, osteocondutores, biocompatíveis, possuem uma composição química 
muito semelhante à do osso, têm capacidade de efetuarem ligações químicas com tecidos 
duros, apresentam uma excelente moldabilidade e um rápido tempo de presa inicial (setting 
time). 9 Estas características, e o facto de poderem ser injetados, tornam os CPCs bastante mais 
versáteis do ponto de vista do manuseamento, quando comparados como os grânulos ou blocos 
de CaPs. 11 A Tabela 2.3 resume as principais características dos CPCs comerciais. Os 
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Tabela 2.3 Composição e respetivo precipitado e alguns cimentos presentes no mercado. Adaptado de: 
(Bohner, M. et al.) 64 





Pó: ACP (50%), DCPD (50%) 





Pó: TetCP (73%), DCP (27%) 









Pó: α-TCP (61%), DCP (26%), 
CaCO3 (10%), PHA (3%) 
Solução: H2O, Na2HPO4 
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(0.05M pH 7.4 solução PBS) 
Componente 2: MCPM (0.78 g), 
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2.2.3.1 Sistema α-TCP 
 
O α-TCP é o único CaP com capacidade de formar CDHA como produto da reação de 
setting. Foi em 1974 que Monma e Kanazawa 65 relataram pela primeira vez a formação de 
CDHA a partir da hidratação de α-TCP, entre os 60ºC e os 100 ºC, segundo a Equação (3), 
anteriormente descrita. A reação de hidrólise do α-TCP ocorre por meio de dissolução e 
sucessiva precipitação de uma fase menos solúvel. Nas condições fisiológicas de pH (entre 
7,35 e 7,45) e temperatura (37ºC), o produto de hidrólise do α-TCP é a CDHA. Mas 
dependendo das condições de trabalho, a reação de hidrólise pode também formar DCPD, a 
pH < 5,5 ou OCP, a pH entre 5,57,5. 66–68 
As propriedades hidráulicas do α-TCP têm sido bastante estudadas, pois existem muitas 
formulações de CPCs que contêm α-TCP como componente principal da fase sólida. Em 1999, 
Ginebra et al.69 mostrou que a reação de hidrólise é inicialmente controlada pela área 
superficial das partículas do α-TCP, seguindo-se a difusão dos reagentes através da camada 
hidratada formada em torno das partículas do pó. No ano seguinte, Durucan e Brown 66 
realizaram uma interpretação ligeiramente distinta relativamente ao mecanismo de hidrólise do 
α-TCP, afirmando que a reação de hidrólise é inicialmente controlada através de um 
mecanismo de superfície e, mais tarde, pela taxa de formação de apatite de acordo com a 
nucleação e crescimento. De facto, durante a hidrólise do α-TCP ocorrem dois mecanismos de 
controlo, sendo que inicialmente o mecanismo de controlo é a dissolução-precipitação, 
controlados pela área superficial específica das partículas. Este processo continua até toda a 
superfície estar coberta por uma camada de apatite suficientemente espessa para que se inicie o 
processo de difusão através da camada hidratada de cristais de apatite. 70 
A reação de hidrólise descrita por Monma e Kanazawa 65 foi considerada muito lenta 
para situações clínicas, 71 levando assim, à adição de sais e/ou de fosfatos à solução para 
melhorar a cinética da reação e diminuir o tempo de reação dos cimentos. 72–74 A velocidade de 
reação de hidrólise do α-TCP pode ser controlada através da área superficial exposta ao meio 
líquido, sendo que as únicas variáveis que influenciam a taxa de reação são o tamanho das 
partículas e o seu grau de aglomeração. 75 Segundo Ginebra et al. 69 é possível obter uma 
transformação completa do α-TCP em CDHA num período de tempo adequado para situações 
clínicas. Para tal facto ocorrer é necessário controlar o tamanho de partícula do pó inicial e 
adicionar aditivos que permitem alterar a taxa de dissolução/precipitação das fases presentes.  
O tamanho de partícula e, consequentemente a área superficial do pó, são alterados pela 
moagem da fase sólida em condições húmidas ou secas. Uma moagem prolongada tende a 
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tornar os pós cristalinos em materiais amorfos e, consequentemente, a aumentar a solubilidade 
e a cinética da reação. 67,76 O estudo publicado por Camiré et al. 75 conclui que a moagem do 
pó de α-TCP tem uma profunda influência na sua reatividade com a água, reduzindo o tempo 
de reação. Este efeito não se devia apenas à redução do tamanho das partículas e ao 
consequente aumento da área superficial específica, mas principalmente à formação de uma 
fase amorfa. Os resultados deste estudo sugerem que a moagem pode ser utilizada para 
aumentar a reatividade de um pó de α-TCP, obtendo assim um tempo de reação mais rápido 
nos CPCs.   
 
2.2.4 Propriedades dos cimentos de fosfato de cálcio  
Para além dos requisitos a que devem obedecer os CPCs para uso clínico, já 
mencionados na secção 2.2.3, eles deverão ainda possuir propriedades de fluxo adequadas para 
facilitar a injetabilidade. Os tempos de presa (setting time) devem ser apropriados para a 
aplicação, e as pastas deverão apresentar boa coesão. A taxa de reabsorção dos CPCs 
endurecidos não deve ser muito rápida, mas também não muito lenta, de forma a acompanhar a 
formação de novo osso. 39 No entanto, algumas formulações que se encontram disponíveis no 
mercado não cumprem da melhor forma os requisitos anteriormente descritos. 11,42,77 Estas 
carências, reconhecidas pelos profissionais de saúde, justificam, assim, o contínuo esforço de 
investigação ao nível dos CPCs em diversas fases do seu desenvolvimento. 78  
 
2.2.4.1 Parâmetros de processamento que influenciam as 
propriedades dos CPCs 
 
As propriedades de um cimento dependem de diversos parâmetros de processamento da 
sua fase sólida e líquida, sendo por isso possível adaptá-las através da manipulação destes 
parâmetros.79 Na Tabela 2.4 são apresentados os parâmetros principais que afetam as 
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Tabela 2.4 Parâmetros de processo que afetam as propriedades dos cimentos de fosfato de cálcio (Ginebra, 
2008) 79  
Fase do pó Composição química 
Proporção relativa dos constituintes 
Aditivos (aceleradores, retardadores) 
Distribuição granulométrica  
 





Relação líquido pó 
Processo de mistura (tempo e velocidade) 
 




Características das partículas do pó  
 
As características das partículas do pó incluem a média do tamanho das partículas, a 
distribuição granulométrica e a área superficial específica. Estas influenciam em grande escala 
o comportamento dos CPCs. Um dos parâmetros de maior importância é a distribuição do 
tamanho de partícula (DTP), pois influencia tanto as propriedades iniciais do cimento como as 
finais. Como já referido anteriormente, a reação de endurecimento ocorre por processos de 
dissolução e precipitação, que estão relacionados com a área superficial específica do pó. 
Sendo assim, quanto mais fino for o pó, mais rapidamente ocorrerá o endurecimento, uma vez 
que as partículas mais finas se dissolvem primeiro que as mais grossas, ocorrendo depois a 
precipitação de uma nova fase. 76 
 
Fase líquida  
 
A fase líquida dos cimentos atua como um veículo para a dissolução dos reagentes e para 
a precipitação dos produtos sendo, normalmente, constituída por água destilada ou por uma 
solução aquosa de sais inorgânicos ou orgânicos.79 Dada a versatilidade das formulações dos 
cimentos, existe um grande número de aditivos que podem ser incorporados na fase líquida, 
permitindo assim alterar algumas propriedades. Relativamente ao tempo de presa dos 
cimentos, a adição dos sais à fase líquida pode acelerar ou retardar esse tempo. A adição de 
sais de fosfato solúveis em água, como é o caso do hidrogenofosfato de sódio (Na2HPO4), 
acelera a reação de endurecimento devido ao efeito do ião comum. 80 A adição de ácido cítrico 
tem sido utilizada para retardar a reação, ou seja, para aumentar o tempo de presa dos cimentos 
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de brushite. 81 As propriedades reológicas e coesivas podem ser alteradas com a adição de 
agentes poliméricos solúveis em água, 79 como por exemplo a adição de polietilenoglicol 
(PEG). 82 Já a porosidade do cimento pode também ser alterada quando se adicionam agentes 




A razão líquido/pó (RLP) é um fator crucial na plasticidade inicial da pasta cimentícia 
e, consequentemente na injetabilidade, nos tempos de presa e na resistência mecânica.79 
Quanto maior for esta relação, mais longos serão os tempos de presa, inicial e final, 64 e mais 
fracas serão as propriedades mecânicas dos CPC. 84 Esta dependência explica-se pelo facto de 
a porosidade do cimento, que afeta as propriedades mecânicas dos CPCs, estar diretamente 
relacionada com a quantidade de líquido. Portanto, a redução da RLP, dentro dos limites 
exequíveis, melhora as propriedades mecânicas dos CPCs. 79  
 
Processo de mistura  
 
O processo de mistura é uma etapa importante na formulação de um cimento ósseo. 
Antes do cimento ser utilizado pelo cirurgião é necessário que as suas fases, líquida e sólida, se 
encontrem completamente misturadas 85 e, idealmente, sem bolhas de ar na pasta cimentícia. 86 
A mistura dos pós de partida com os líquidos reativos para obter as pastas cimentícias 
pode ser feita manualmente, através de mistura mecânica com ou sem aplicação de vácuo. 39  
Na mistura manual, os CPCs são misturados no interior de uma tigela polimérica de 
polipropileno ou polietileno, com uma espátula do mesmo material, a uma velocidade de 1 ou 
2 Hz, durante 45120 s. 39 No entanto, este método de mistura gera preocupações, pois por 
vezes, o grau de homogeneidade pode ser insuficiente e comprometer as propriedades do 
cimento. 87 A mistura mecânica surgiu mais recentemente visando colmatar tais deficiências. 
Existem formulações de cimentos no mercado que são fornecidas com o equipamento de 
mistura. Alguns exemplos são a máquina de mistura acionada eletricamente, no caso do 
Norian®SRS, ou o sistema de mistura Mini-malax® para o Cementek®. Nestes equipamentos as 
pastas cimentícias são misturadas durante 6080 s e os sistemas de mistura permitem, caso 
necessário, efetuar o enchimento de uma seringa de forma rápida e fiável. 64 No entanto, a 
viscosidade média das pastas cimentícias assim preparadas é menor, 88 e as propriedades 
mecânicas dos cimentos não são significativamente melhoradas. 89  
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2.2.4.2 Tempos de presa (setting time)  
 
O tempo de presa dos cimentos ósseos é um processo contínuo que envolve três fases: 
(1) dissolução dos reagentes, (2) nucleação de novos cristais e (3) crescimento dos cristais. 
Após estes processos os novos cristais cruzam-se entre si e o cimento perde as propriedades 
viscoelásticas e transforma-se num corpo sólido. 90 
Este tempo define-se como o tempo necessário para que o CPC se torne suficientemente 
forte para resistir a qualquer força aplicada. 61 Existem dois métodos tradicionais padronizados 
para avaliar o endurecimento do cimento: método da agulha de Vicat [Standard Test Method 
for Time of Setting of Hydraulic Cement by Vicat Needl (ASTM C191-92)] e o método das 
agulhas Gillmore [Standard Test Method for Time-of Setting of Hydraulic-Cement Paste by 
Gillmore Needles (ASTM C266-89)] 91, sendo este último o mais comummente usado. 61 
Ambos os métodos consistem na inspeção visual da superfície do cimento, após a indentação 
na superfície do cimento com a agulha. Quando a agulha já não deixar qualquer tipo de marca, 
considera-se que o cimento já se encontra solidificado e, assim, consegue medir-se os tempos 
de presa. 92 O método de Vicat apenas utiliza uma agulha que permite determinar o setting time 
inicial (IST) ou final (FST), dependendo do diâmetro da agulha e do seu peso. O método de 
Gillmore usa duas agulhas diferentes (Anexo 1) que permitem não só medir o IST, com uma 
agulha leve e grossa, mas também o FST, com uma agulha pesada e fina. 11 
Ainda não existe um consenso total no que diz respeito aos valores ideias de IST e FST, 
tendo sido já apresentados vários estudos sobre esta temática. De acordo com Khairoun et al. 
(1998), 93 para aplicações dentárias, o IST deve estar próximo dos 3 min, devendo 
aproximar-se dos 8 min no caso de aplicações ortopédicas; por outro lado, o FST não deve ser 
superior a 15 min para ambos os casos. Já Driessens et al. (1993) 94 afirmaram que as 
formulações só são adequadas para cirurgia ou dentária quando o IST é superior a 5 minutos. 
Huan et al. (2009) 95 diz que o cimento deve ser aplicado/injetado antes do IST. Apesar da falta 
de consenso, a primeira tentativa de formular as necessidades clínicas em termos de tempo de 
presa e de coesão, surgiu por parte de Ginebra 96 e Khairoun 97 e seus colaboradores. O 
princípio por eles formulado indica que o cimento deve ser implantado antes do IST e a ferida 
pode ser fechada depois do FST, tal como é possível visualizar no esquema da Figura 2.6. O 
cimento não deve ser deformado entre os tempos de IST e FST pois pode interferir com os 
processos de setting e induzir fraturas. Desta forma, foram formulados os tempos de setting 
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 3≤ IST <8 (4) 
 FST ≤ 15 (5) 
 IST-CT>> 1 (6) 
 
O requisito (6) significa que o tempo de coesão (tempo a partir do qual não ocorre mais 
desintegração do cimento quando em contacto com um fluido), deve ocorrer pelo menos 1 min 
antes do IST. Em termos clínicos significa que o cirurgião possui pelo menos 1 min para 
aplicar e moldar o material. A aplicação do cimento pode ser feita através de uma espátula, 
seringa ou mesmo através das próprias mãos, moldando-o com os dedos, obtendo assim a 
forma desejada. 96,97 Os cimentos injetáveis podem tornar o processo da cirurgia mais 
demorado, pois após a sua preparação é necessário colocá-los no interior de uma seringa, em 
plena cirurgia. Nestes casos é desejável que o tempo de presa inicial se aproxime dos 8 min, 
permitindo ao cirurgião ter tempo de preparar o material enquanto ainda é possível a 













Este parâmetro é muito importante e, como tal, deve ser bem controlado, pois existem 
diversos fatores que podem alterar o setting time, entre os quais (i) tamanho das partículas 
(menor tamanho, setting time mais curto), (ii) cristalinidade, (iii) composição do líquido na 
mistura, (iv) temperatura ambiente e (v) RLP. 99  
 
Figura 2.6 Diagrama dos tempos de presa tem em conta aplicações clinicas. 
I: tempo de presa inicial (IST); F: tempo de presa final (FST); CT: tempo de 
coesão. Adaptado de: (Dorozhkin, S. V, 2008) 11 




Fecho da ferida 
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2.2.4.3 Tempo de coesão  
 
As pastas dos CPCs são implantadas no interior do organismo, ficando em contacto com 
o sangue ou com outros fluidos fisiológicos. É importante, por isso, que as pastas cimentícias 
sejam suficientemente coesas e não sofram desintegração depois de aplicadas.79 A coesão de 
um CPC define-se como sendo a capacidade que este possui, em manter a sua integridade 
geométrica quando em contacto com um fluido. 100 
Para a avaliação desta propriedade não existe nenhum método normalizado. No entanto, 
esta propriedade pode ser avaliada através de um teste de imersão das pastas cimentícias em 
água, numa solução de Ringer ou em fluido corporal simulado (simulated body fluid, SBF). 79 
A coesão de um CPC verifica-se quando as forças atrativas entre as partículas prevalecem 
sobre as forças repulsivas. 100 Assim, esta propriedade pode ser melhorada através de fatores 
que reforcem as forças atrativas (de Van der Waals, floculação por formação de pontes, etc.) e 
diminuam as forças repulsivas de natureza eletrostática e estérea. 100 Deste modo, a adição de 
alguns polímeros tais como alginato de sódio e derivados de celulose, ou de quitosano, na fase 
líquida tem provado ser eficaz e melhorar a coesão das pastas. 101 Uma fraca coesão tem sido 
comummente associada a reações inflamatórias e deficiente biocompatibilidade. 102 
 
2.2.4.4 Injetabilidade  
 
Em situações clínicas, os CPCs tanto podem ser aplicados com os dedos do cirurgião ou 
injetados através de uma seringa para o interior do defeito ósseo. 85 Em situações mais 
delicadas, como é o caso de defeitos ósseos com acessibilidade limitada ou cavidades estreitas 
e, quando se utilizam técnicas cirúrgicas minimamente invasivas, como por exemplo na 
vertebroplastia (Figura 2.7) e a cifoplastia, há a necessidade de aplicar o CPC de forma 
precisa.  Isto significa que injetabilidade é uma das propriedades mais importantes dos 
CPCs. 103–105 De acordo com diferentes autores, um substituto ósseo injetável ideal deverá 
possuir um conjunto de propriedades diversas, tais como as listadas na Tabela 2.5. 
As vantagens dos cimentos injetáveis incluem: (i) a preparação in situ; (ii) a redução do 
tempo de cirurgia; (iii) a colocação dos CPCs em cavidades extremamente pequenas e de 
difícil acesso; (iv) a capacidade de se ajustarem perfeitamente ao defeito ósseo, aumentando a 























Tabela 2.5 Propriedades desejáveis para um substituo ósseo injetável ideal. Adaptado de: (Low et al., 
2010). 106 
Propriedades desejáveis de um substituo ósseo injetável 
Radiopacidade muito elevada  
Fácil injetabilidade no corpo de uma vertebra colapsada 
Tempo de presa cerca de 15 minutos 
Propriedades mecânicas adequadas que permitam o reforço imediato do corpo vertebral 
Coesão apropriada 
Microporosidade que permita a circulação do fluido corporal (diâmetro medio de poro < 10µm) 
Macroporosidade que promova a colonização das células (diâmetro medio de poro > 100µm) 
 
Pelas razões anteriormente descritas, o interesse no desenvolvimento de pastas 
cimentícias injetáveis tem-se tornado cada vez maior, no entanto, a obtenção deste tipo de 
pastas é ainda um grande desafio, pois as suas propriedades de fluxo são altamente afetadas 
por diversos fatores, nomeadamente: 11,64,84,99,106–108 
Figura 2.7 Demonstração esquemática do procedimento da vertebroplastia 
numa fratura da vertebra por compressão: (a) segmento da lombar com uma 
vertebra fraturada por compressão; (b) introdução de duas agulhas largas no 
interior do corpo vertebral; (c) colocação das agulhas em vista transversal; (d) 
estabilização do corpo vertebral comprimido com cimento ósseo. Retirado de: 
(Verlaan et. Al, 2006). 225 
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 Tamanho médio de partícula; 
 DTP;  
 Proporção e natureza das fases apresentadas; 
 Presença de partículas fortemente agregadas; 
 Forma das partículas; 
 RLP; 
 Presença de modificadores reológicos e/ou aditivos com funções especificas; 
 Viscosidade adequada. 
Na comunidade científica não existe, ainda, um consenso geral acerca do significado 
preciso do termo injetabilidade. Para muitos autores a injetabilidade está relacionada com a 
força que é necessário aplicar na seringa de modo a dispensar a pasta de cimentícia. 84,95,105,109 
No entanto, esta definição parece realçar mais a facilidade de injeção da pasta do que a 
injetabilidade, que envolve um conceito mais amplo que inclui a quantidade (percentagem) de 
pasta extrudida e a eventual ocorrência de efeitos de segregação associados à extrusão. Com 
efeito, a separação dos componentes (sólido/líquido) induzida pela força aplicada na seringa é 
um fenómeno comummente observado e denominado de ―filter-pressing effect‖. Este 
fenómeno ocorre quando as pastas não fluem de forma homogénea, as partículas de pó mais 
grossas, ou os aglomerados de maiores dimensões colidem uns com os outros e tendem a 
formar uma espécie de filtro que vai deixando passar algum líquido e as partículas mais finas e 
que acaba por bloquear as agulhas de injeção. Este comportamento reológico inadequado 
traduz-se, assim, numa pasta extrudida com uma razão líquido/pó superior à da pasta inicial. 108 
Por estas razões, a ausência de ―filter-pressing effect‖ tem vindo a ser adotada como o critério 
mais sólido subjacente à condição de injetabilidade. 61 Bohner e Baroud 84 redefiniram 
injetabilidade de uma pasta cimentícia como sendo a capacidade desta se manter homogénea 
durante a sua injeção, ou seja, não apresentar separação dos componentes (sólido/líquido) 
usados na preparação. 
Assim sendo, a injetabilidade é definida como a capacidade que o cimento possui para 
ser extrudido de uma seringa padrão através de uma agulha longa e fina (10 cm de 
comprimento, 2 mm de diâmetro), pressionando o êmbolo manualmente ou aplicando uma 
força de cerca de 100 N, aproximadamente. Na Figura 2.8 é possível visualizar um esquema do 
aparato experimental utilizado nos testes de injetabilidade. A percentagem de injetabilidade é 
determinada pela razão entre o peso de cimento que é injetado sem haver separação das fases, e 
relativamente ao peso total de pasta, acordo com a seguinte equação 11,95: 
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(%)   (7) 
 
O grande desafio da injetabilidade passa pelo controlo adequado das propriedades 
reológicas do cimento, as quais são transitórias e se encontram em constantes alterações. 
Quando os CPCs possuem tempos de presa reduzidos, o endurecimento pode iniciar-se no 
interior da seringa, reduzindo drasticamente a injetabilidade da pasta. Pelo contrário, cimentos 
com elevados tempos de presa podem causar constrangimentos no que diz respeito à sua 
















Existem diversas maneiras de melhorar a injetabilidade e a coesão dos CPCs, aspetos 
cruciais para uma aplicação bem-sucedida. 97 A injetabilidade pode ser melhorada alterando 
alguns dos fatores mais determinantes das propriedades reológicas, tais como a própria 
composição do CPC, nomeadamente aumentar a razão líquido/pó, utilizar partículas de 
tamanho reduzido e com forma esférica, utilização de aditivos na composição líquida, tais 
como iões de citrato (retardantes da reação de setting) e adição de polímeros para prevenir o 
fenómeno de ―filter-pressing‖. 105 Para além das propriedades relacionadas com as pastas, 
Figura 2.8 Representação esquemática do 
equipamento experimental usado para 
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podem também ser melhoradas as propriedades relativas ao dispositivo utilizado, 
nomeadamente o aumento de diâmetro e a redução de comprimento das agulhas utilizadas, 
favorecendo assim a injetabilidade.  105  
No mercado encontram-se disponíveis formulações de CPCs injetáveis à base de α-TCP, 
tais como o Norian®SRS®, Cementek®, Biopex® e Calcibon®, que possuem uma composição 
idêntica à composição desenvolvida neste trabalho. Num estudo realizado com o Norian®SRS® 
verificou-se que em 4,5 ml de pasta cimentícia, apenas são injetáveis cerca de 3 ml (67%), 
ficando 1,5 ml retidos no interior da seringa. Este fenómeno ocorre devido ao fraco 
comportamento reológico do cimento. 110  
 
2.2.4.5 Propriedades mecânicas  
 
O comportamento mecânico dos CPCs é de extrema importância, pois, uma das 
principais funções dos ossos é suportar o peso do corpo. A resistência mecânica requerida para 
os CPCs deve ser pelo menos tão elevada como a do osso trabecular, 39 que é cerca de 10 
MPa. 18 As propriedades mecânicas dos CPCs são relativamente baixas, limitando o seu uso a 
aplicações ortopédicas em locais não sujeitos a carga. 111 Visando o aumento das propriedades 
mecânicas dos cimentos, alguns autores têm recorrido à incorporação de fibras 
biodegradáveis 64 e de redes de Vicryl, bem como de quitosano. 103  
Um mecanismo particularmente importante para avaliar os CPCs é a resistência à 
compressão (RC) que requer uma amostra com diâmetro de 6 mm e uma altura de 12 mm 
(Figura 2.9), 39 colocados na posição vertical de acordo com a norma ASTM F 451-0891 
utilizada para cimentos ósseos acrílicos. 112 A RC consiste na tensão máxima (MPa) a que uma 
amostra de material com uma determinada área de secção transversal, pode suportar sob 
esforços de compressão antes de ocorrer a fratura. Normalmente, este valor é calculado por um 








Figura 2.9 Representação esquemática das amostras para os testes experimentais para a 
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De uma forma geral, todos os fatores que influenciam a injetabilidade de uma pastas 
cimentícia, influencia também a RC. Na Tabela 2.6 encontram-se os fatores que podem afetar 
o comportamento mecânico dos CPCs. 
 
Tabela 2.6 Resumo dos fatores que podem afetar o comportamento mecânico dos CPCs 
Fator Consequência 
Proporção dos reagentes 113 Influencia a natureza do produto. O máximo de resistência pode variar para cada tipo de formulação. 
Razão Líquido/Pó 114 Quanto maior for a quantidade de líquido por grama de pó menor será a resistência à compressão. 
Tamanho das partículas 115 Fixando as outras variáveis, quanto menor for o tamanho da partícula maior será a resistência à compressão. 
Temperatura de incubação 116 Pode levar à desidratação do cimento, ao aumento da porosidade e, consequentemente ao seu enfraquecimento. 
 
  
Apesar da RC ser uma propriedade de grande relevo para a caracterização dos CPCs, 
torna-se difícil efetuar comparações entre as diferentes formulações disponíveis no mercado e 
na literatura. Tal facto, deve-se, principalmente, às diversas condições de preparação das 
amostras (preparadas com ou sem pressão exercida sobre elas) ou o método utilizado para a 
medição (ensaios com amostras secas ou húmidas, ensaios efetuados a diversos tempos de 
endurecimento, a diversas temperaturas e humidade). Tais fatores, influenciam grandemente os 
valores de RC finais. 78 
 Para CPCs apatíticos foram já registados valores de RC entre 20 MPa e 50 MPa, 76,90,117 
no entanto, já foram reportadas formulações com valores de RC mais baixos e mais altos.118 A 
nível das formulações apatíticas disponíveis no mercado, sabe-se que o Norian®SRS apresenta 
um valor de RC de 33 ± 5 MPa, Cementek 8 ± 2 MPa, 78 o Calcibon™ de 60 MPa, e o Biopex® 
valores entre 60−90 MPa. 79 
 
2.2.4.6 Microestrutura e Porosidade 
 
Quimicamente, a reação de setting dos CPCs consiste, numa primeira fase, na dissolução 
de um ou mais constituintes do pó do cimento, seguindo-se a precipitação de diferentes CaPs. 
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Durante a reação de hidratação (Equação 3) nem toda a água é consumida, sendo esta a 
grande responsável pela porosidade nos CPCs, tornando-os, consequentemente, interiormente 
porosos. Na Figura 2.10 é mostrada a microestrutura de um cimento apatítico depois da reação 
de setting, sendo claro e visível que o desenvolvimento de uma estrutura altamente 
micro-nanoporosa. A porosidade dos CPCs relaciona-se com a RLP utilizada e, normalmente 
varia entre 30% e 50%. A DTP dos pós de partida pode modificar o tamanho dos cristais 















2.2.5 Aplicações médicas e clínicas 
Os CPCs injetáveis foram introduzidos no mercado como um complemento para a 
fixação interna no tratamento de fraturas. Ao longo dos anos os estudos realizados têm vindo a 
provar que os CPCs são materiais altamente biocompatíveis, osteocondutores e capazes de 
estimular a regeneração óssea. 11 A principal finalidade dos CPC é preencher lacunas no osso 
metafisário, reduzindo a necessidade de se recorrer a enxertos ósseos, embora estes também 
possam ter outras aplicações em medicina, nos campos ortopédico, dentário e maxilofacial. 11 
Esta diversidade de aplicações clínicas deve-se a um conjunto de propriedades únicas destes 
materiais de enxerto. Para além das acima mencionadas, os CPCs são ainda: não citotóxicos, 
são reabsorvíveis, moldáveis e o seu endurecimento ocorre através de reações de baixa 
exotermicidade.  
Figura 2.10 Micrografia obtida através de SEM de um cimento 
apatítico depois da reação de setting. Retirado de (Ginebra, 
2008).  79 
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As maiores limitações prendem-se com o desempenho ainda insatisfatório desempenho 
mecânico após o endurecimento. A melhoria das propriedades mecânicas destes cimentos 
abriria ainda mais o seu leque de potenciais aplicações clínicas em áreas como: 11 
 Endodontia: no preenchimento do canal do dente e no preenchimento de lesões 
quísticas dos maxilares; 
 Ortopedia: tratamento de fraturas, substituição óssea, cimentação de prótese; 119  
 Aplicações maxilofaciais e craniofaciais: reparação de furos e cortes devido a 
neurocirurgias e para aumento facial; 
 Vertebroplastia e cifoplastia: restauro de fraturas vertebrais induzidas pela 
osteoporose; 
 Sistemas de entrega terapêutica: incorporação de drogas para tratamento de 
diversas doenças ósseas, tais como a osteoporose, a osteomielite, e tumores 
malignos como o osteossarcoma. 
 
2.3 Regulamentação dos Dispositivos Médicos  
2.3.1 Diretiva 93/42/CEE 
Para garantir um elevado nível de segurança dos doentes e um bom funcionamento do 
mercado, implementou-se legislação que permite controlar as normas de segurança e a 
qualidade dos dispositivos médicos, garantindo assim maior confiança aos doentes que 
necessitem da sua utilização. De acordo com a legislação em vigor na Europa, a Diretiva 
relativa aos dispositivos médicos é a Diretiva 93/42/CEE de junho de 1993. 120 Esta estabelece 
as regras para a investigação, para o fabrico e comercialização, para a entrada em serviço, 
vigilância e para a publicidade dos dispositivos médicos e respetivos acessórios. Em paralelo 
com esta Diretiva, todo o procedimento de produção, inspeção e ensaios finais devem 
alinhados com um sistema de gestão de qualidade, que no caso dos dispositivos médicos é 
definido pela norma EN ISO 13485:2003. 121 
Segundo o Artigo 1.º, alínea 2 a) da Diretiva 93/42/CEE, os cimentos ósseos de fosfato 
de cálcio classificam-se como dispositivos médicos pois: 
―Dispositivo médico: qualquer instrumento, aparelho, equipamento, software, material 
ou outro artigo, utilizado isoladamente ou em combinação, incluindo o software destinado 
pelo seu fabricante a ser utilizado especificamente para fins de diagnóstico e/ou terapêuticos e 
que seja necessário para o bom funcionamento do dispositivo médico, destinado pelo 
fabricante a ser utilizado em seres humanos para efeitos de: 
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 diagnóstico, prevenção, controlo, tratamento ou atenuação de uma doença, 
 diagnóstico, controlo, tratamento, atenuação ou compensação de uma lesão ou de uma 
deficiência, 
 estudo, substituição ou alteração da anatomia ou de um processo fisiológico, 
 controlo da concepção, 
cujo principal efeito pretendido no corpo humano não seja alcançado por meios 
farmacológicos, imunológicos ou metabólicos, embora a sua função possa ser apoiada por 
esses meios;” 
Pela análise da definição anterior, verifica-se que podem ser classificados como 
dispositivos médicos um elevado e variado número de dispositivos de variadas gamas que vão 
desde os mais simples aos mais complexos. Sendo assim, existe a necessidade de os classificar 
recorrendo a critérios de classificação, que têm em consideração o fim a que o dispositivo se 
destina e o potencial risco inerente a cada um. Posto isto, segundo o Artigo 9.º da Diretiva 
93/42/CEE os dispositivos devem ser integrados nas seguintes classes: 
 Classe I: dispositivo médico de baixo risco; 
 Classe IIa: dispositivo médico de médio risco; 
 Classe IIb: dispositivo médico de médio alto risco; 
 Classe III: dispositivo médico de alto risco. 
As regras de classificação dos dispositivos médicos encontram-se definidas no anexo IX 
da Diretiva 93/42/CEE. São alguns os critérios aos quais se deve obedecer no momento da 
classificação do dispositivo médico, nomeadamente:  
(i). Duração, ou seja, o tempo que o dispositivo se encontra em contacto com o 
organismo: 
 Temporário; 
 Curto prazo; 
 Longo prazo; 
(ii). Invasibilidade: 
 Invasivo; 
 Orifício corporal; 
 Invasivo de tipo cirúrgico; 
 Implantável; 
(iii). Aplicabilidade: 
 Instrumento cirúrgico reutilizável; 
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 Dispositivo medicinal ativo; 
 Dispositivo ativo de carater terapêutico; 
 Dispositivo ativo para diagnóstico; 
(iv). Local do corpo afetado;  
(v). Esterilidade; 
 
2.3.2 Registo da Marca CE 
Para a comercialização de qualquer tipo de dispositivo médico na União Europeia é 
necessário os seus fabricantes obterem a marca CE, como parte integrante do processo do 
registo do dispositivo. Esta marca é um pré-requisito para a colocação do dispositivo no 
mercado e permite a livre circulação do mesmo e, para além disso, é uma garantia em como o 
produto está em conformidade com os requisitos essenciais estabelecidos no anexo I da 
Diretiva 93/42/CEE dos dispositivos médicos. Tal marca (Figura 2.11) deve ser legível, visível 









A demonstração da conformidade com os requisitos essenciais deve incluir uma 
avaliação clínica nos termos do anexo I da Diretiva 93/42/CEE, sendo necessário efetuar uma 
avaliação clínica, que pode ser realizada de duas formas distintas: pela avaliação crítica da 
literatura científica existente, tentando obter equivalência a dispositivos já comercializados, ou 
efetuando uma investigação clínica. Ambos os métodos para obter a marca CE exigem etapas 
rigorosas de investigação. 120 
Para efetuar a avaliação clínica através de uma revisão bibliográfica, ou seja, por 
comparação de outros produtos semelhantes já existente no mercado, é necessário avaliar a 
segurança, o desempenho, as características de conceção e o propósito do dispositivo médico. 
Numa primeira etapa deverá ser demonstrada a equivalência do dispositivo médico com outro 
semelhante que exista já no mercado, considerando aspetos técnicos, clínicos e biológicos. Por 
Figura 2.11 Símbolo 
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fim é efetuado um relatório final onde se encontram incluídas o plano de seleção, os dados 
recolhidos e a sua análise, definição dos objetivos de avaliação, identificação dos dados 
recolhidos e respetivas publicações e conclusões obtidas. 120 
A elaboração de uma investigação clínica é outra via para obtenção da marca CE. Esta é 
um processo mais demorado que o anteriormente descrito. Para iniciar este processo é 
necessário elaborar um plano de investigação clínica que esteja de acordo com a 
ISO 14155:2011 122 e com a Declaração de Helsinki. Após a elaboração desse plano é feito um 
pedido de parecer à comissão de ética competente e é elaborada uma declaração para 
dispositivos médicos que se encontrem sob investigação clínica, disponível no Anexo VII da 
Diretiva 93/42/CEE. 120 Após preenchida a declaração é efetuada a sua submissão à Autoridade 
Competente, que avalia os riscos e os benefícios. Feita a avaliação, a realização do estudo é 
aprovada, caso os benefícios para os participantes excedam os possíveis riscos, caso contrário, 
o fabricante é notificado sobre a proibição da realização do estudo, parando por aí o processo. 
Caso o estudo seja aprovado, inicia-se a investigação clínica efetuando um relatório final do 
estudo que é avaliado pela Autoridade Competente em Portugal (Infarmed) e pela Comissão de 
Ética. 120  
Em ambos os casos, é elaborado um dossier técnico, onde é compilada toda a 
informação e documentação que descreve todos os aspetos referentes ao dispositivo médico. 
Este dossier técnico é depois sujeito a uma revisão por parte de um Organismo Notificado. 
Este Organismo tem como principal função a avaliação da conformidade para a obtenção da 
marca CE. Para a comercialização do dispositivo no mercado é efetuado um pedido de 
autorização à Autoridade Competente, correspondente a cada país, no caso de Portugal, ao 
Infarmed. Cabe também às Autoridades Competentes tomar as medidas necessárias para 
garantir que os dispositivos que se encontram no mercado cumprem os requisitos de qualidade, 
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3. Materiais e Métodos  
 
De modo a cumprir os objetivos inicialmente propostos, a parte experimental deste 
trabalho foi divida em diversas fases listadas e resumidas no fluxograma da Figura. 3.1. É de 
realçar que ao longo de todo o projeto foi desenvolvido a avaliação clínica por equivalência 
com CPCs comercializados, dando origem a um relatório de avaliação clínica (Clinical 
Evaluation Report). 
 
1. Escolha dos iões dopantes nos pós de CaPs. Segundo o que se encontra relatado 
no estado de arte, os iões dopantes foram escolhidos tendo em conta critérios de 
radiopacidade, bioatividade, aceleração da mineralização óssea e regeneração da 
estrutura óssea.  
2. Síntese dos pós de CaPs. Os pós foram preparados por via húmida. Esta etapa 
dividiu-se em quatro sub-etapas: (i) síntese do pó de β-TCP; (ii) síntese do pó β-
TCP dopado; (iii) síntese do pó de α-TCP e (iv) síntese do pó de α-TCP dopado. 
3. Processamento e caracterização das matérias-primas. Tendo em conta o descrito 
no estado de arte, o processamento da matéria-prima é uma etapa fulcral para obter 
pastas cimentícias com boas propriedades, principalmente a distribuição do tamanho 
e a morfologia de partícula. Nesta etapa procedeu-se à moagem dos pós de CaPs e 
posteriormente efetuou-se a caracterização das fases cristalinas, a morfologia e a 
distribuição do tamanho das partículas. 
4. Preparação dos CPCs de α-TCP. As diferentes formulações foram preparadas 
tendo em conta alguns fatores, nomeadamente os tempos de presa e, principalmente, 
a injetabilidade das pastas cimentícias. 
5. Caracterização dos CPCs de α-TCP. Os cimentos obtidos na etapa 4 foram 
caracterizados quanto às suas fases cristalinas, injetabilidade, propriedades 
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Figura 3.1 Fluxograma das etapas desenvolvidas ao longo do trabalho.  
 
3.1 Síntese dos pós de CaP 
O método utilizado para a síntese dos diferentes pós de CaPs foi a precipitação química 
por via húmida, seguindo-se a filtração sobe vácuo e a secagem numa estufa a 100 ºC. Os pós 
Escolha dos iões dopantes nos pós de CaPs
Síntese das matérias primas
Processamento (moagem) e caracterização 
das matérias primas
Preparação dos cimentos ósseos 
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secos foram calcinados a 1000ºC e depois moídos a seco. Este processo apresenta-se 







Precipitação Filtragem Secagem Desaglomeração Tratamento térmico





Figura 3.2 Esquema representativo do processo de síntese das matérias primas 
 
3.1.1 β -TCP 
A síntese do pó de β-TCP puro iniciou-se com a preparação das soluções aquosas dos 
percursores de cálcio (Ca) (Nitrato de cálcio 4-Hidratado) [Ca(NO3)2·4H2O], (Panreac, 
Espanha) e de fósforo (P) (Hidrogenofosfato de diamónio) [(NH4)2HPO4], (Panreac, Espanha). 
Assumiu-se uma concentração inicial fixa de 0,6 M de P, sendo que a concentração da solução 
de Ca foi calculada de forma a manter a razão Ca/P=1,500, valor teórico para obter β-TCP 
puro. 124 Ambas as soluções foram preparadas com água desionizada em balões volumétricos 
de 2000 ml e de seguida colocadas no interior do reator a 30ºC com agitação constante de 
700 rpm, durante 4 horas. Inicialmente foram adicionados à solução de P 70 ml de uma 
solução de hidóxido de amónio [NH4OH], (Sigma-Aldrich, Alemanha) com o propósito de 
manter o pH da solução da mistura entre 7-8. O valor do pH foi medido e registado de 15 em 
15 min com um medidor de pH (Consort C1010) durante o período total da síntese, sendo 
adicionada, sempre que necessário, a solução de hidróxido de amónio, com o intuito de manter 
o pH no intervalo de valores pretendido. As condições experimentais (temperatura, pH, Ca/P e 
tempo de maturação) foram ajustadas ao longo do trabalho de modo a evitar a formação de 
pirofosfato de cálcio.124 No Capítulo IV serão estudadas em pormenor tais condições para a 
formação de HA. Após 4 h de reação, o precipitado foi retirado do interior do reator sendo 
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O precipitado seco foi triturado num moinho mecânico de bolas, numa razão 1:3 em 
peso de pó e bolas, durante 5 min, de modo a quebrar os aglomerados formados durante a 
secagem. Seguidamente o pó foi calcinado num forno Termolab a 1000ºC, a uma taxa de 
aquecimento de 5ºC/min, com um patamar de 2 h à temperatura máxima, seguindo-se um 
arrefecimento natural até à temperatura ambiente. 125 Após calcinação dos pós, procedeu-se à 
moagem dos mesmos num moinho de bolas, encontrando-se este estudo detalhado no 
Capítulo V. 
3.1.2 α -TCP 
O procedimento utilizado para a síntese do pó de α-TCP foi o mesmo descrito 
anteriormente, residindo a única diferença no tratamento térmico do pó. Este estudo é 
apresentado detalhadamente no Capítulo IV. 
3.1.3 β-TCP dopado  
Para a produção do pó de β-TCP dopado utilizou-se também o método de precipitação 
química por via húmida, sendo a formulação ajustada de modo a que a razão total entre catiões 
e o anião fosforo fosse (Ca+Sr+Zn+Mn)/P=1,510. Para tal, foram preparadas, de igual modo, 
duas soluções com os percursores Ca e P, no entanto, a quantidade de precursor de cálcio 
utilizada foi parcialmente substituída pelos precursores dos catiões dopantes, nomeadamente, 
por Nitrato de Estrôncio [Sr(NO3)2], (Sigma-Aldrich, Alemanha), Nitrato de Zinco hexa-
hidratado [Zn(NO3)2·6H2O], (Sigma-Aldrich, Alemanha) e Nitrato de Manganês (II) hidratado 
[Mn(NO3)2·xH2O], (Sigma-Aldrich, Alemanha). O restante procedimento foi idêntico ao 
anteriormente descrito com a diferença ao nível dos valores de pH. O valor de pH pretendido 
era de 7, mas os valores experimentais encontraram-se entre 6,57 pela adição de solução de 
hidóxido de amónio [NH4OH], (Sigma-Aldrich, Alemanha). Neste tipo de sínteses é de 
extrema importância manter os valores de pH ≤7, pois os iões Mn2+ são estáveis em soluções 
ácidas mas precipitam em Mn(OH)2 sob condições alcalinas (cor branca), podendo oxidar 
rapidamente em MnO(OH)2 (cor castanha). 126 O tratamento térmico utilizado foi o igual ao 
utilizado para o pó de β-TCP puro. 
3.1.4 α-TCP dopado 
O procedimento utilizado para a síntese do pó de α-TCP dopado, foi o mesmo descrito 
anteriormente, residindo a única diferença no tratamento térmico do pó. O estudo do 
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3.2 Preparação das pastas cimentícias  
Ao longo deste trabalho as pastas cimentícias foram preparadas misturando 
manualmente a fase sólida (5 g de pó) com a fase líquida reativa, uma solução aquosa de 
2,5 wt.% de fosfato dissódico anidro [Na2HPO4], (Merck, Alemanha). As duas fases foram 
misturadas num recipiente de plástico com a ajuda de uma espátula, durante 1 min, a uma 
temperatura entre 18ºC23ºC. Em algumas preparações foram adicionados à fase líquida 
alguns modificadores reológicos com vista a ajustar a coesão e a injetabilidade das pastas. 
Assim, testaram-se três outras soluções aquosas derivadas da solução reativa através da adição 
de (i) 15 wt% de polietileno glicol 600 (PG 600, Clariant); ou de duas quantidades diferentes 
[(ii) 0,25 wt%, e (iii) 0,5 wt%] de um agente superficialmente ativo e gelificante, 
Aristoflex®TAC (Clariant, Espanha).  
A seleção do agente de presa (Na2HPO4) bem como dos modificadores reológicos 
(PG 600 e TAC) para os líquidos de presa deveu-se, principalmente, ao facto de serem aditivos 
de natureza não tóxica, usados comumente em vários alimentos e bebidas, bem como em 
produtos de cosmética. O Na2HPO4 é um sal inodoro e higroscópico usado na indústria 
alimentícia. Já o PG 600 (nome comercial) é um polietileno glicol com peso molecular 600, 
não tóxico, utilizado em produtos de cosmética, na indústria alimentar e farmacêutica, 
nomeadamente no revestimento de algumas drogas. 127 O Aristoflex®TAC é um polímero 
sintético que fornece um excelente limite de elasticidade, mesmo em baixa concentração, 
sendo utilizado em produtos de cosmética tais como géis de banho e em cremes de limpeza 
facial. 128 Na Tabela 3.2 são apresentadas as composições das fases líquidas dos cimentos, bem 
como a sua nomenclatura. 
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Tabela 3.1 Concentrações em peso (wt.%) dos compostos das fases líquidas e sua nomenclatura. 
 wt % dos compostos da fase líquida 
Nomenclatura Na2HPO4 PG 600 TAC 
L0 - - - 
L2 2 - - 
L2.5 2,5 - - 
L3 3 - - 
L2,5_15PG 2,5 15 - 
L2,5_0,25TAC 2,5 - 0,25 
L2,5_0,5TAC 2,5 - 0,5 
 
3.3. Caracterização dos CPCs  
As propriedades principais dos CPCs produzidos neste estudo foram avaliadas através de 
várias técnicas de caracterização, incluindo a análise da morfologia e das fases que os 
constituem. 
3.3.1 Medição do IST e FST 
Os tempos de início de presa (IST) e de final de presa (FST) dos CPCs foram 
determinados pelo método das agulhas de Gillmore, Figura 3.3 (a), de acordo com a norma 
internacional ASTM C266-89. 91  
Após 1 minuto de mistura das fases sólida e líquida, a pasta cimentícia foi colocada num 
molde de silicone com 3 cm de diâmetro e 1 cm de espessura como o mostrado na 
Figura 3.3 (b). O molde foi de seguida introduzido numa estufa a 37ºC, numa caixa com 
ambiente húmido. Decorridos cerca de 30 s após a colocação na estufa, o molde foi retirado e 
efetuou-se a primeira medição utilizando a agulha com menos peso. Verificou-se a existência, 
ou não, de algum tipo de indentação e, o processo foi repetido em intervalos ≈30 s até não ser 
possível identificar qualquer tipo de marca na superfície do CPC. O intervalo de tempo 
decorrido corresponde ao IST. De seguida, procedendo-se à medição do FST com recurso à 
agulha mais pesada. Todo o processo é repetido, de igual forma, até não ser verificada 
nenhuma marca na superfície. Para cada CPC, a medição destes parâmetros foi efetuada em 
três amostras diferentes. 
Após a medição do IST e do FST, os CPCs foram colocados numa caixa com ambiente 
húmido no interior da estufa a 37ºC, durante 24 horas e a reação de presa foi interrompida 
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através da trituração e imersão em acetona [CH3(CO)CH3], (Panreac, Espanha). Os pós 
resultantes deste processo foram secos na estufa a 40ºC e utilizados, posteriormente, para 












3.3.2 Avaliação da Injetabilidade e do “filter-pressing effect” 
Os testes de injetabilidade das pastas cimentícias foram feitos de acordo com os 
procedimentos descritos em diversas publicações. 9,84,129,130 Neste estudo utilizou-se uma 
seringa de 6 ml com 12,4 mm de diâmetro interior e 70 mm de comprimento. A pasta 
cimentícia (5 g de pó e a quantidade necessária de líquido) foi misturada durante 1 min e 
colocada no interior da seringa. Esta foi introduzida num dispositivo de fixação adequado, 
produzido no laboratório, Figura 3.4 (b), e o conjunto foi de seguida colocado na máquina de 
ensaios mecânicos (Shimadzu Autograph, traezium 2, Japan). O aparato pode ser visualizado 
na Figura 3.4 (a). Os testes foram realizados sob uma temperatura ambiente de cerca de 18ºC. 
A extrusão das pastas cimentícias iniciou-se após 2 min e 30 s, contados desde o começo da 
mistura da pasta, tendo os testes sido realizados a uma velocidade de 15 mm min−1 e até uma 
força máxima de 300 N. Esta carga máxima foi selecionada de modo a garantir uma gama de 
forças mais alargada relativamente àquela exercida aquando a injeção manual que vai até cerca 
de 100 N. 85 
A percentagem de injetabilidade foi determinada a partir da massa da pasta que foi 
expelida, dividindo esse valor pela massa inicial que se encontrava no interior da seringa, tal 
como apresentado na Equação (7), descrita no Capítulo II. Cada teste de injetabilidade foi 
repetido três vezes sendo calculada a sua média. Para avaliar o efeito de ―filter-pressing‖, 
recolheram-se amostras ao longo do processo de extrusão, nomeadamente, em cada intervalo 
(a) (b) 
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30 s, contabilizados a partir do início do processo de extrusão. Terminado o processo de 
extrusão, recolheu-se também a pasta que permaneceu na seringa. Todas as amostras 
recolhidas foram pesadas logo a seguir à extrusão e após secagem na estufa a 100ºC, durante 















3.3.3 Avaliação das propriedades mecânicas  
As pastas cimentícias foram vertidas em moldes cilíndricos ( 6 mm, altura 12 mm) de 
PTFE de modo a formar provetes para medição da resistência à compressão, Figura 3.5 (a). O 
molde foi colocado no interior de uma caixa com 100% de humidade a 37ºC, durante 2 horas. 
De seguida, os CPCs foram retirados do interior do molde seguindo-se a retificação das faces 
de forma a obter superfícies lisas e paralelas entre si. Os provetes retificados foram colocados 
numa solução de PBS (1,37 M NaCl, 27 mM KCl, 80,6 mM Na2HPO4, 19,4 mM KH2PO4) 
durante 24 h, a 37ºC e 100% de humidade. Decorrido este período, os CPCs foram 
imediatamente sujeitos ao teste de compressão no equipamento Shimadzu Autograph, Japan. 
Colocaram-se os provetes entre as duas placas de compressão, Figura 3.5 (b), usando uma 
célula de carga de 10 kN e uma velocidade de deformação de 1 mm min−1. O software 





Figura 3.4 (a) Aparato utilizado nos testes de injetabilidade (Shimadzu Autograph, traezium 2, Japan); 
(b) dispositivo de fixação com seringa introduzida. 
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3.3.4 Porosidade total, densidade real e densidade aparente 
A porosidade total (aberta e fechada) que pode existir em simultâneo no mesmo material 
consiste na relação entre o volume total dos poros e o volume aparente do material. Para o 
cálculo desta propriedade é necessário conhecer a densidade real e a densidade aparente do 
material, tal como é possível verificar pela Equação 8. De seguida apresentam-se as definições 
de cada conceito envolvido no cálculo da porosidade: 
 Porosidade aberta: apresenta-se sob a forma de uma rede de finos capilares 
comunicantes entre si e com a superfície; 
 Porosidade fechada: consiste nos poros que se encontram completamente cercados por 
material, isolados uns dos outros; 
 Densidade aparente: razão entre o peso e o volume aparente; 
 Densidade real: diferença entre o volume real (volume aparente) e o volume total dos 




Figura 3.5 (a) Provetes de CPC para medição da 
resistência à compressão; (b) Provete entre as placas de 
compressão durante o teste. 
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3.3.4.1 Densidade real  
A densidade real dos cimentos foi calculada através de um picnómetro de hélio, o 
Multipycnometer Quantumchrome, USA. Este aparelho baseia-se no princípio de Arquimedes, 
em que o volume é determinado a partir do deslocamento de um fluido. O gás utilizado pelo 
equipamento é o hélio, um gás perfeito que pode penetrar em poros com dimensões ≈1 Å 
(1010 m), devido ao seu reduzido tamanho atómico. 
O equipamento determina a densidade real dos pós, através da diferença de pressão, 
quando um determinado volume de hélio passa através de um porta-amostras que contém o pó. 
131 Para efetuar este teste utilizaram-se 7 g de cimento moído num almofariz de ágata, 
previamente seco a 37ºC durante alguns dias. 
 
3.3.4.2 Densidade Aparente  
A densidade aparente dos CPCs foi calculada através do método de imersão em 
mercúrio, também baseado no princípio de Arquimedes. Com a imersão do provete em 
mercúrio, este fica sujeito à ação da força de impulsão (I) que contraria o peso da amostra (Ps) 






















Figura 3.6 Esquema representativo do sistema 
de forças que atuam na amostra imersa no 
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No estado de equilíbrio é válida a Equação 9: 
 
 
  (9) 
 
O peso, as forças de imersão e de impulsão do mercúrio, são calculadas pelas equações 
10, 11 e 12, respetivamente. 
  (10) 
 
  (11) 
 
  (12) 
 
Onde :  
 ms: massa da amostra seca; 
  mi: massa da amostra imersa; 
  g: constante de gravidade; 
  ρHg: densidade do mercúrio; 
  Vdesl.: volume de mercúrio deslocado devido à imersão da amostra. Então 
  (13) 
 
Neste caso, o volume aparente da amostra (Vap) é igual ao volume do mercúrio 
deslocado, sendo assim, representa-se a igualdade pela Equação 14: 
 Vdesl. = Vap. (14) 
 
Efetuando a substituição de 14 em 13, tem-se: 
  (15) 
 
Partindo da definição, a densidade aparente é assim calculada pela razão entre a massa 
da amostra e o seu volume aparente, como indica a Equação 16:   
  (16) 
 
is FPI 
 gmP ss 
gmF ii 
 gVI d e slH g .














CAPÍTULO III: Materiais e Métodos 
Para determinar a densidade aparente, as amostras foram previamente secas na estufa a 
40ºC durante alguns dias, sendo depois pesadas (ms ) e colocadas no interior do densímetro de 
mercúrio, o equipamento utilizado para medir a densidade aparente. É de realçar que o 
mercúrio, metal líquido, é de elevada perigosidade, com risco de intoxicação por contacto ou 
inalação. Para minimizar esses riscos, o dispositivo utilizado foi construído no laboratório, 
permitindo efetuar as medições sem contacto direto com o mercúrio. É possível visualizar o 
equipamento na Figura 3.7. Ele é constituído por um pistão micrométrico que se encontra 
acoplado a uma câmara. Esta, por sua vez, contem o mercúrio bem como a amostra e, é o 
avanço ou recuo do pistão, que permite medir o volume aparente. Neste ensaio foram 
utilizados 5 provetes de cada CPC. 
 
 
3.4 Técnicas de caracterização 
As técnicas de caracterização utilizadas neste trabalho serviram para caracterizar tanto as 
matérias-primas (pós de partida) como os CPCs produzidos. Ambos os tipos de materiais 
foram caracterizados quanto às composições das fases cristalinas e a morfologia das partículas. 
Os pós de partida foram ainda caracterizados quanto às suas distribuições granulométricas. 
3.4.1 Difração de raios-X  
A identificação das fases cristalinas dos pós de partida e dos CPCs foi efetuada através 
da difração de raios-X (DRX). As amostras para este tipo de análise foram secas e finamente 
moídas, retirando-se uma amostra representativa de cada material a testar, permitindo assim 
Figura 3.7 Densímetro para sólidos, concebido no laboratório de 
investigação do Professor José M. F. Ferreira.   
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uma orientação aleatória dos cristais. As amostras em pó foram colocadas num difractómetro 
de alta resolução (Bruker D8 Advance DaVinci) com radiação Cu Kα com comprimento de 
onda Å, num intervalo de varrimento (2θ) de 5º a 70º e uma largura de passo de 
0,0130º 2θºs1. A identificação de cada fase cristalina foi feita recorrendo à ajuda do software 
associado ao equipamento, que efetua a comparação entre o difractograma obtido e os 
difratogramas padrões das fases detetadas, cujos valores das distâncias interplanares e as 
respetivas intensidades se encontram identificados e tabelados. 
 
3.4.1.1 Análise semi-quantitativa 
A análise semi-quantitativa das fases cristalinas foi efetuada pelo software que está 
associado ao equipamento e o método utilizado para tal foi o método RIR (Reference Intensity 
Ratio).  
Este método utiliza as intensidades relativas da fase em estudo em relação a uma outra 
fase, a fase padrão, utilizando um ou mais picos selecionados, normalmente os mais intensos 
do difractograma. 132 O parâmetro RIR é calculado para 100% da intensidade relativa dos picos 
de ambas as fases, sendo que algumas vezes este parâmetro é definido como , onde I 
corresponde ao pico de maior intensidade da fase α e Ic ao pico de maior intensidade do 
corindo (fase padrão). Este método é um dos mais utilizados podendo ser encontrados já 
valores tabelados em bases de dados, por exemplo na ICDD. No entanto, para a utilização 
deste método há cuidados a ter, nomeadamente na escolha de um valor RIR apropriado para a 
análise em questão, sendo que estes valores dependem da estratégia analítica (como por 
exemplo, a altura e a área do pico ou o comprimento de onda utilizado) implementada pelo 
utilizador. 133 
 
3.4.2 Análises granulométricas  
As distribuições de tamanhos de partículas (DTP) foram determinadaa utilizando o 
Couler LS 230, Reino Unido, modelo ótico Fraunhofer. Opera com difração de radiação laser e 
permite a medição de partículas com tamanho entre 0,4 µm e 2000 µm. 
Para a caracterização dos pós segundo a DTP é necessário dispersar bem as amostras 
num líquido, neste caso água, com o intuito de obter uma distribuição representativa de 
tamanhos. Para tal, uma pequena porção da amostra foi dispersa em água destilada (suspensão 
bastante diluída), adicionando algumas gotas de desfloculante para melhorar a dispersão. De 
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seguida a suspensão foi colocada num banho de água com ultrassons durante 5 minutos, sem 
aumento de temperatura. 
 
3.4.3 Microscopia eletrónica de varrimento 
Para a análise da morfologia das partículas e da microestrutura dos CPCs, foi utilizada a 
microscopia eletrónica de varrimento (SEM, Hitachi S-4100, Japão). Este equipamento é 
provido de um sistema de emissões de eletrões com um filamento de tungsténio. Foi utilizada 
uma aceleração de 25 kV e diferentes resoluções foram utilizadas (x100, x1000, x3000, 
x10000). 
Para a preparação das amostras dos pós de partida foram feitas suspensões em etanol, 
colocando uma gota de cada suspensão sobre uma lamela fixa no porta-amostras de alumínio, 
através de cola de carbono. Já para a preparação das amostras dos CPCs utilizaram-se pedaços 
quebrados, visualizando-se a zona da fratura e a zona da superfície externa. Estes pedaços 
foram fixos ao porta-amostras através de cola de carbono. As amostras foram colocadas na 
estufa a 40ºC durante 48 horas seguindo-se a deposição de um filme de carbono no 
equipamento Emitech K950.  
3.4.4 Espectroscopia de infravermelhos por Transformada de 
Fourier  
A espectroscopia de infravermelhos por transformada de Fourier (FTIR) é uma 
importante técnica de caracterização que permite identificar a natureza química dos materiais, 
nomeadamente os diferentes grupos constituintes. Este tipo de análise tem por base a vibração 
das ligações químicas, às quais correspondem níveis energéticos específicos de cada 
molécula.134  
A utilização desta técnica nos pós de partida e nos CPCs teve como o intuito a 
confirmação da presença dos grupos funcionais característicos das fases cristalinas 
identificadas pela técnica de DRX. 
O equipamento utilizado para esta análise foi um espectrofotómetro Bruker Tensor 27, 
adquirindo os espectros na região entre 4000 a 350 cm1, com uma resolução de 4 e 128 cm1 
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4. Obtenção e caracterização dos pós de α -TCP 
 
Este Capítulo descreve os procedimentos usados nas etapas de preparação e de 
caracterização dos pós de β-TCP e de α-TCP, os quais foram depois utilizados nas formulações 
dos CPCs relatadas no Capítulo V. Sabe-se que a formação do polimorfo α-TCP é determinada 
por uma série de fatores que incluem o ciclo de tratamento térmico (temperatura, tempo) e a 
composição dos pós de partida. Mas o papel específico de cada um deles e a sua 
interdependência, ainda não se encontram bem estabelecidos, especialmente em composições 
dopadas com elementos com interesse terapêutico. O trabalho apresentado neste Capítulo visa 
contribuir para uma melhor compreensão dos efeitos da adição de elementos dopantes (Zn, Sr e 
Mn) na estabilidade térmica das fases β-TCP e α-TCP. Os efeitos da presença de impurezas de 
CPP ou de HA na transformação de fases β  α-TCP e a sua dependência das condições de 
preparação (pH, elementos dopantes) serão também discutidos. 
 
4.1 Introdução  
Os fosfatos de cálcio à base de β-TCP e α-TCP têm sido foco de grande atenção no que 
diz respeito à sua utilização como matérias-primas para a reparação óssea. Podem encontrar-se 
no mercado sob diversas formas, nomeadamente em grânulos, blocos ou em CPCs hidráulicos 
injetáveis.135 Segundo Carrodeguas e De Aza,43 a principal razão do crescente interesse no 
α-TCP como biomaterial para implantes ósseos está relacionada com a sua maior capacidade 
de ser substituído por novo osso mais rapidamente do que qualquer outro CaP disponível no 
mercado. Em aplicações que requerem maior biodegrabilidade, o α-TCP leva vantagem 
relativamente à HA e ao β-TCP, o que o torna num material de implante ideal nestas situações.  
Como referido já no tópico 2.2.1 do Capítulo II, existem três polimorfos que 
correspondem à composição Ca3(PO4)2, sendo eles: β-TCP (de baixa temperatura), α-TCP e 
α‘-TCP (de alta temperatura). A fase β é estável até à temperatura de 1125ºC; entre 1125ºC e 
1430ºC encontra-se na fase α, podendo ser mantida à temperatura ambiente como uma fase 
metastável consoante a composição inicial e as condições de arrefecimento. Entre 1430ºC e 
1765ºC a fase formada é α‘ que, quando arrefecida se torna instável, revertendo quase 
instantânea para α-TCP abaixo da temperatura de transição.43  
Os graus de pureza dos produtos de β-TCP e de α-TCP disponíveis no mercado são 
geralmente muito diferentes, mesmo quando o α-TCP deriva de um β-TCP de elevada pureza. 
O menor grau de pureza em termos de fase de α-TCP dos produtos deve-se geralmente a uma 
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transformação incompleta β-TCP  α-TCP e/ou a uma reversão parcial α-TCP β-TCP 
durante o arrefecimento. Os fornecedores de α-TCP, para além de serem bastante raros no 
mundo, 43 praticam preços muito elevados. Cada embalagem de 100 g de α-TCP 
(α-TCP: >75% Sigma-Aldrich) custa 1240 €, 136 enquanto o mesmo peso de β-TCP 
(β-TCP: ≥ 98%, Sigma-Aldrich) custa 507 €. 137 Isto ajuda a compreender o porquê de na 
maioria dos estudos publicados os autores recorrem à produção de α-TCP nos seus próprios 
laboratórios. 43 
Os métodos de síntese do α-TCP utilizando uma razão molar Ca/P≈1,5, incluem: (i) 
reação no estado sólido a partir de precursores de Ca e de P; 69,138–140 (ii) a combustão 
autossustentada; 141-138 (iii) a transformação térmica de fases como o β-TCP, a CDHA ou o 
ACP, obtidos previamente. 82,107,142,143 A transformação térmica de β-TCP cristalino em α-TCP 
é o método mais direto, e talvez o mais simples e económico para a síntese de α-TCP, 144 tendo 
sido por isso o escolhido no âmbito deste trabalho. A transição da fase polimórfica β → α-TCP 
foi detetada a 1115ºC,145 1125ºC,146 1135ºC,147 1150ºC,124,148 1160ºC.149 As razões desta 
variabilidade ainda não estão totalmente compreendidas,43 e diversos estudos têm relatado a 
presença de pequenas frações de outras fases cristalinas no produto final tais como CPP, 43 
β-TCP 69,73,82,139,150 e/ou HA.75,107,151  
A presença de β-TCP é frequentemente associada à reversão parcial durante o 
arrefecimento lento 69 ou devido a um elevado tempo de permanência a temperaturas inferiores 
à temperatura de transformação, 152 promovendo assim a nucleação do β-TCP. 69 De acordo 
com a classificação de Buerger, 153 a transformação polimórfica β↔α é reconstrutiva pois 
―envolve uma grande reorganização da estrutura cristalina, em que muitas ligações têm que ser 
quebradas e formadas novas ligações‖. Isso explica a necessidade de fornecer energia aos 
sistemas para que a transformação de um polimorfo para o outro ocorra. Muitos investigadores 
defendem o uso da têmpera (arrefecimento rápido - quenching) para congelar a estrutura e 
evitar a reversão da fase α  β. 107,140,154 Mas outros autores defendem que é possível obter a 
fase α através de arrefecimento a uma velocidade moderada (5ºC/min 145,148,155 e 10ºC/min 
145,155,156). 
A presença de β-TCP no produto final pode indicar que: 
a) O equilíbrio não foi atingido, sendo necessário um tempo de permanência 
mais longo acima da temperatura de transformação do polimorfo; 
b) O equilíbrio foi atingido, mas a temperatura de transformação do polimorfo 
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c) A reversão parcial da fase α ocorreu devido a uma velocidade de 
arrefecimento muito lenta. Nestes casos, poder-se-á aumentar a velocidade 
de arrefecimento ou diminuir o volume de massa de produto para assim 
melhorar a condução de calor no interior. 43 
 
Quando o processamento do β-TCP é efetuado sob condições de humidade, podem 
ocorrer pequenos desvios (positivos ou negativos) na razão molar teórica de Ca/P=1,5 43 de 
forma involuntária. Eles podem derivar de erros na pesagem dos percursores, especialmente 
quando os reagentes apresentam caracter higroscópico. No entanto, estes desvios podem 
ocorrer também de forma intencional, de modo a obter determinados efeitos específicos. Estes 
desvios podem levar ao aparecimento de fases secundárias no produto final, como é possível 
verificar pela análise do diagrama de fases CaOP2O5H2O (Figura 2.3). Um desvio positivo 
(Ca/P > 1,5) favorece o aparecimento de pequenas quantidades de HA. Por outro lado, quando 
o desvio é negativo (Ca/P < 1,5) dá origem à formação de pequenas quantidades de CPP.  
Em 1996, Bohner et al. 156 mostraram que pequenas quantidades de CPP reduzem o teor 
da fase α-TCP no produto final. Já Welch e Gutt 157 observaram que a presença de CPP acelera 
a transformação de α→β-TCP. Segundo Torres et al.155 a presença de pequenas quantidades de 
CPP origina a formação de um ponto eutéctico a 1286 ± 0,8ºC e que a fase líquida formada 
diminui consideravelmente a energia de ativação necessária para ocorrer a transformação 
polimórfica α↔β-TCP, facilitando a reversão de α→β com o arrefecimento. 
A presença nos biomateriais de pequenas quantidades de alguns elementos tais como Sr, 
Zn e Mn, promove efeitos benéficos nos processos biológicos, após a sua implantação, 158–160 o 
que justifica o crescente interesse na sua incorporação na rede do TCP. 52,53,56,161,162 No entanto, 
a estabilidade térmica dos polimorfos α- e β-TCP é alterada.145,163,164 Os iões com raio iónico 
menor que o do cálcio (0,099 nm), como por exemplo o Mn2+ (raio iónio 0,090 nm) e o Zn2+ 
(raio iónio 0,075 nm), tendem a estabilizar a fase cristalina β-TCP. Por outro lado, os iões com 
raio iónico maior, tal como Sr2+ (0,12 nm ) são mais facilmente acomodados na estrutura do 
α-TCP. 160 De uma forma geral, a incorporação destes iões na rede aumenta a temperatura de 
transição de β→ α-TCP. 155,160,161 
Este estudo tem por objetivo contribuir para uma melhor compreensão da influência de 
vários fatores relevantes na transformação de βα-TCP. Para tal, foi estudada a presença de 
pequenas quantidades de fases minoritárias tais como o CPP, HA e elementos dopantes (Sr, 
Zn, Mn) incorporados nos pós de partida de -TCP. Os efeitos da taxa de arrefecimento e do 
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tempo de permanência à temperatura máxima de cada ciclo de tratamento térmico testado 
foram também estudados.  
 
4.2 Materiais e Métodos  
4.2.1 Síntese e caracterização dos pós de partida 
O processo de síntese dos pós de partida para este estudo encontra-se descrito no 
Capítulo III. O pH utilizado não foi sempre o mesmo, variando consoante se pretendia 
favorecer o aparecimento de alguma fase secundária. Assim, para favorecer a formação de 
β-CPP como fase secundária nos pós de β-TCP, o pH do meio de precipitação era mantido 
próximo de 7. Por outro lado, o uso de um valor de pH 8, dava origem à formação da HA 
como fase secundária.  124  
Prepararam-se pós à base de β-TCP não dopados e dopados com diferentes razões 
molares Ca/P, de modo a investigar quais as condições mais propícias à formação de 
quantidades residuais de CPP e de HA. As diferentes razões Ca/P utilizadas, as respetivas 
concentrações molares dos precursores, bem como a nomenclatura utilizada para identificar os 
pós produzidos encontram-se detalhadas na Tabela 4.1. Nos códigos das amostras, a letra ‗B‘ 
está para ‗β-TCP‘, a letra ‗P‘ significa pó não dopado (‗Puro‘), a letra ‗D‘ significa pó dopado 
e, os algarismos correspondem à parte decimal da razão (Ca+Sr+Zn+Mn)/P. 
 
Tabela 4.1 Razões molares Ca/P utilizadas na preparação dos pós de partida bem como a nomenclatura 
atribuída para a identificação dos mesmos.  
 Nomenclatura 
Razões molares Concentração Molar dos Precursores (M) 
Ca/P (Ca+Sr+Zn+Mn)/P Ca Sr Zn Mn 
 BP49 1,49 1,49 0,8940    
Não dopado BP50 1,50 1,50 0,9000    
 BP51 1,51 1,51 0,9060    
 BD49 1,38 1,49 0,8270 0,0447 0,0179 0,0045 
 BD51 1,40 1,51 0,8381 0,0453 0,0181 0,0045 
 BD52 1,41 1,52 0,8436 0,0456 0,0182 0,0046 
Dopado BD53 1,42 1,53 0,8492 0,0459 0,0184 0,0046 
 BD55 1,43 1,55 0,8603 0,0465 0,0186 0,0047 
 BD60 1,48 1,60 0,8880 0,0480 0,0192 0,0048 
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Figura 4.1 Esquema representativo do ciclo térmico utilizado Etapa 1: Taxa de 
aquecimento (˚C min1); Etapa 2: Patamar (h) Etapa 3: Taxa de 
arrefecimento (˚C min1). 
 
ETAPA 2 
Depois de secos numa estufa a 100ºC, os pós foram tratados termicamente a 1000ºC 
com uma taxa de aquecimento de 5ºCmin1, 2 h de patamar à temperatura máxima, seguindo-se 
um arrefecimento natural até à temperatura ambiente, de modo a obter a fase de -TCP. De 
seguida, os pós de -TCP foram submetidos a ciclos térmicos diferentes com vista à avaliação 
dos efeitos das variáveis experimentais [(i) temperatura máxima de calcinação; (ii) tempo de 
permanência à temperatura máxima (patamar); (iii) taxa de arrefecimento] no seu grau de 
conversão em α-TCP. Para tal, pesou-se cerca de 30 g de cada pó de β-TCP em cadinhos de 
alumina. Os cadinhos foram colocados num forno Termolab com arrefecimento controlado e 
submetidos a tratamentos térmicos pré-definidos. Em alguns casos recorreu-se ao processo de 
têmpera para preservar a estrutura formada a alta temperatura através de um congelamento 
rápido (quenching). Nestes casos, a quantidade de pó foi reduzida para cerca de 10 g de modo 
a garantir uniformidade no arrefecimento da amostra. A Figura 4.1 apresenta um esquema 













O ciclo térmico é dividido em três etapas. A etapa 1 incluiu duas rampas de 
aquecimento, uma primeira mais rápida (10ºC min1) até aos 1000ºC (temperatura de 
calcinação dos pós de β-TCP) e uma segunda com uma taxa de aquecimento mais lenta 
(5ºC min1) até à temperatura de calcinação pretendida. A etapa 2 consistiu de patamar à 
temperatura máxima durante um certo tempo de permanência. A última etapa do processo 
correspondeu ao arrefecimento a uma taxa de arrefecimento controlada. Foram testadas duas 
temperaturas máximas de calcinação (1250ºC e 1500ºC) e várias taxas de arrefecimento com o 
objetivo de avaliar quais as condições de calcinação que permitem obter um maior teor de 
α-TCP no pó final.  
As condições experimentais utilizadas para os pós não dopados e para os pós dopados 
encontram-se resumidas na Tabela 4.2, e na Tabela 4.3, respetivamente. As Tabelas também 
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CAPÍTULO IV: Obtenção e caracterização dos pós de α−TCP 
incluem a nomenclatura dos pós produzidos, construída com base na designação dos pós de 
partida e no ciclo térmico aplicado. Por exemplo o pó BP49, submetido a uma temperatura 
máxima de calcinação 1500ºC (1500) durante 10 horas (10), seguida de um arrefecimento de 
0,5ºCmin1 (0,5), foi designado por BP49100,51500. 
 
Tabela 4.2 Ciclos térmicos aplicados aos pós de β-TCP não dopados e pré-calcinados a 1000ºC. 
Pós de 
partida Nomenclatura Patamar (h) 
Temperatura de 
calcinação (ºC) 










BP492Q1500 2 Quenching 

















BP5110201250 1250 20 
BP5115201500 15 1500 20 
 
 
Tabela 4.3 Ciclos térmicos aplicados aos pós de β-TCP dopados e pré-calcinados a 1000ºC. 
Pós de 




Taxa de arrefecimento 
(ºCmin1) 






B-D60100,51500 10 0,5 
B-D601051500 10 5 




CAPÍTULO IV: Obtenção e caracterização dos pós de α−TCP 
A análise das fases cristalinas presentes nos pós calcinados às várias temperaturas 
(1000ºC, 1250ºC, 1500ºC) foi feita por DRX. Para isso, os pós foram moídos e peneirados 
numa malha com abertura de 40 µm de modo a homogeneizar as amostras e minimizar os erros 
devido a possíveis orientações preferenciais. A análise foi realizada de uma forma qualitativa, 
e semi-quantitativa através do método RIR disponibilizado pelo software HighScore Plus 
Xpert-pro PANalytical associado ao equipamento, permitindo assim obter uma estimativa 
acerca da percentagem das fases presentes. É de notar que esta quantificação das fases 
cristalinas tem um erro associado de cerca de 5% e que a fase amorfa não foi contabilizada. 
Esta técnica de caracterização bem como as condições/parâmetros usados encontram-se 
descritos no Capítulo III. 
Numa primeira fase procedeu-se à caracterização dos pós de β-TCP não dopados e 
dopados calcinados a 1000ºC, colecionando assim dados essenciais para averiguar a influência 
da composição de fases dos pós de partida no seu grau de conversão em α-TCP durante os 
tratamentos térmicos posteriores. 
 
4.3 Resultados e Discussão 
4.3.1 β-TCP não dopado 
As fases cristalinas presentes nos pós de β-TCP não dopados foram identificadas por 
comparação com os padrões das fichas PFD (powder diffraction files) registados pelo centro 
internacional de dados de difração (ICCD). As fichas PDF escolhidas para identificar as fases 
cristalinas foram: 04-006-9376 para o β-TCP, 04-015-7245 para HA e 04-009-3876 para o 
β-CPP. A Figura 4.2 compara os difratogramas de raio-X dos pós não dopados produzidos no 
laboratório com as linhas de difração dos padrões escolhidas para a identificação de fases. A 
Tabela 4.4 apresenta resultados complementares obtidos pela análise semi-quantitativa 



































Tabela 4.4 Análise semi-quantitativa obtida pelo método de RIR das fases cristalinas presentes nos vários 
pós não dopados calcinados a 1000ºC. 
Nomenclatura Análise semi-quantitativa de fases (± 5%) 
β-TCP β-CPP HA α-TCP 
BP49 96 4   
BP50 100    
BP51 99  1  
 
Verifica-se que o pó B−P49 é constituído predominantemente por β-TCP, a que 
correspondem os picos de maior intensidade, e por uma pequena quantidade de β-CPP 
 
Figura 4.2 Difratogramas dos pós de partida de β-TCP 
sintetizados com diferentes razões Ca/P e calcinados a 
1000ºC. Para fins de comparação apresentam-se também 
as fichas PDF utilizadas: 04-006-9376 para o β-TCP (  ), 




CAPÍTULO IV: Obtenção e caracterização dos pós de α−TCP 
identificada através de um pequeno pico correspondente ao terceiro pico de maior intensidade 
localizado a 2θ= 28,9º. Este resultado revela que nas condições de precipitação usadas 
(temperatura = 30ºC, pH ≈78) esta ligeira deficiência em cálcio (Ca/P=1,490) favoreceu a 
formação de β-CPP como fase minoritária. 124 A identificação de baixo teor da fase β-CPP não 
é de fácil identificação, pois o seu pico de difração principal (intensidade relativa de 100%), ou 
seja, o pico mais intenso situa-se em 2θ=29.6˚, encontrando-se este sobreposto com um pico de 
difração da fase β-TCP (zona assinalada com círculo). O segundo pico de difração mais intenso 
da fase β-CPP (intensidade relativa de 45%) a 2θ= 27,6˚ encontra-se quase sobreposto com um 
pico de difração da fase β-TCP, tornando assim, difícil a sua identificação. O que indica a 
presença desta fase é o ligeiro pico visivel a 2θ= 28,9º, que corresponde ao terceiro pico mais 
intenso desta fase, nºao se encontrando este sobreposto com qualquer pico correpondente à fase 
β-TCP.   
O pó sintetizado com a composição estequiométrica Ca/P=1,500 (BP50) resultou em 
-TCP aparentemente puro. Com o aumento da razão molar para Ca/P=1,510 (BP51) 
formou-se o β-TCP como fase cristalina maioritária em conjunto com uma quantidade residual 
(cerca de 1%) de HA como fase secundária (Tabela 4.4). Com efeito, o seu difractograma 
correspondente na Figura 4.2 revela um pico de difração típico da HA (2θ=31,8º). A 
identificação da fase cristalina da HA é mais simples do que no caso do β-CPP uma vez que o 
seu pico de difração mais intenso não aparece sobreposto com picos de outras fases.  
Em resumo, os resultados mostram que a síntese de pós com uma razão Ca/P  1,5 levou 
ao aparecimento de β-CPP como fase cristalina secundária e que o aumento da razão Ca/P para 
um valor superior a 1,5 tende a formar a HA como outra fase secundária. 
 
4.3.2 β-TCP Dopado 
 
Após tratamento térmico, uma das características visíveis destes pós foi a sua coloração 
rosa que varia de acordo com a razão molar (Ca+Sr+Zn+Mn)/P, ficando menos intensa para 
razões superiores. A tonalidade rosa é conferida pelo manganês e está relacionada com o seu 
estado de oxidação mais estável Mn(II) que confere uma cor rosa claro. 126 
A Figura 4.3 apresenta os difractogramas dos vários pós de β-TCP dopados, sintetizados 
com diferentes razões molares (Ca+Sr+Zn+Mn)/P, bem como as fichas PDF utilizadas para a 
identificação das fases cristalinas, nomeadamente, a ficha 04-006-9376 para a identificação da 
fase β-TCP, a ficha 04-015-7245 para HA e 04-009-3876 para identificar o β-CPP.  
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CAPÍTULO IV: Obtenção e caracterização dos pós de α−TCP 
A Tabela 4.5 apresenta os resultados da análise semi-quantitativa de fases cristalinas 
































Figura 4.3 Difratogramas dos pós de β-TCP dopados, 
sintetizados com diferentes razões Ca/P e calcinados a 
1000ºC. Para efeitos de comparação, apresentam-se também 
as linhas de difração das fichas PDF utilizadas como padrão 
para a identificação das fases: 04-006-9376 para o β-TCP (   ) 
04-015-7245 para HA e 04-009-3876 para o β-CPP  (    ). 
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CAPÍTULO IV: Obtenção e caracterização dos pós de α−TCP 
Tabela 4.5 Análise semi-quantitativa obtida pelo método de RIR das fases cristalinas presentes nos vários 
pós dopados calcinados a 1000ºC. 
Nomenclatura Análise semi-quantitativa (±5) 
β-TCP β-CPP HA α-TCP 
BD49 87 13   
BD51 88 12   
BD52 98 2   
BD53 96 4   
BD55 95 5   
BD60 97  3  
 
Pela análise da Figura 4.3 e da Tabela 4.5, verifica-se que o β-TCP é a fase cristalina 
maioritária em todos os pós dopados. Para as razões (Ca+Sr+Zn+Mn)/P mais baixas (inferiores 
a 1,6) formou-se ainda o β-CPP como fase cristalina secundária. Apesar da identificação do 
β-CPP ser difícil devido à sobreposição de picos anteriormente referida, o terceiro pico de 
difração mais intenso a 2θ=28,9º é percetível em todos os pós à exceção do BD60. O aumento 
da razão (Ca+Sr+Zn+Mn)/P leva a um aumento da quantidade de β-TCP, comprovada por uma 
tendência de aumento da intensidade do pico principal desta fase a 2θ=31,03º e, 
consequentemente, a uma diminuição do teor de β-CPP. Esta fase só desapareceu para dar 
lugar à formação de uma pequena quantidade de HA para (Ca+Sr+Zn+Mn)/P=1,6. A formação 
da HA é comprovada pelo aparecimento do pico de difração mais intenso da fase HA a 
2θ=31,8º, assinalado com a seta a vermelho. Com base nos resultados das análises de fases 
cristalinas, verifica-se que a presença dos iões dopantes torna a obtenção de β-TCP como fase 
única mais difícil em comparação com os pós não dopados. Por exemplo, no pó não dopado, 
BP51 (Tabela 4.4) observa-se a presença da HA como fase secundária, enquanto no pó 
dopado, BD51 (Tabela 4.5) se formou o β-CPP como fase minoritária. Esta diferença pode 
ser atribuída aos valores de pH mais baixos usados na síntese dos pós dopados, como 
facilmente se depreende das isotérmicas de solubilidade dos diferentes CaPs em água 
(Figura 2.4). A solubilidade é maior a menores valores de pH, significando que a quantidade 
total de iões de cálcio (ou outros catiões) na solução aumenta, originando um sólido mais 
deficiente em cálcio. Nestas condições torna-se mais difícil abolir a fase β-CPP dos pós 




CAPÍTULO IV: Obtenção e caracterização dos pós de α−TCP 
O uso de valores de pH mais baixos na síntese dos pós dopados justifica-se pelo facto de o 
manganês ser um dos elementos dopantes e de se querer preservar o seu estado de oxidação 
(II), com interesse terapêutico. As condições de pH usadas na síntese dos pós não dopados 
(pH = 78) tendem a aumentar o grau de oxidação do manganês, tornando-o citotóxico. 158 
Assim, uma maneira de forçar a entrada dos catiões na rede cristalina mantendo um valor de 
pH compatível com o Mn2+ é aumentar a razão molar (Ca+Sr+Zn+Mn)/P, tendo sido essa a 
estratégia adotada, mantendo constantes as proporções molares entre os diferentes catiões. 
Contudo, a opção de manter constantes as proporções molares entre os diferentes catiões nas 
soluções dos precursores, não significa que elas sejam assim transpostas para os sólidos 
precipitados. Na verdade, sabe-se que a afinidade dos iões dopantes para ocupar as posições de 
Ca2+ na rede cristalina varia com o raio iónico 165 e com a solubilidade dos compostos que 
podem formar.  
 
4.3.3 Transformação térmica dos pós de β-TCP em α-TCP  
Como referido na secção 4.2.1, os efeitos dos diferentes ciclos térmicos aplicados aos 
pós de β-TCP calcinados a 1000ºC, foram avaliados através da análise qualitativa e 
semi-quantitativa pelo método de RIR, de modo a conhecer a composição de fases cristalinas 
obtidas. Consideraram-se as mesmas fichas PDF usadas anteriormente e adicionou-se a ficha 
04-010-4348 correspondente ao α-TCP. A discussão dos resultados será feita por partes, 
iniciando-se com os pós não dopados, e depois com os pós dopados, e dentro de cada grupo, a 
discussão será ainda subdividida por blocos de amostras de acordo com a razão Ca/P usada 
durante a síntese do β-TCP. 
 
4.3.3.1 Pós α-TCP a partir de pós de β-TCP não dopados 
 
A Tabela 4.6 apresenta os resultados da análise semi-quantitativa obtida pelo método de 
RIR das fases cristalinas presentes nos pós não dopados após diferentes tratamentos térmicos. 
 
 
 
 
 
 
